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1 EINLEITUNG UND ZIELSETZUNG 
Die Regeneration und Rekonstruktion von Knochendefekten stellt eine klinische Herausforde-
rung dar. Überschreitet ein knöcherner Defekt eine kritische Größe, ist das Regenerationsver-
mögen des Körpers nicht ausreichend, um den Defekt vollständig mit Knochengewebe zu 
schließen. Um das Einwachsen von Bindegewebe und den Verlust der Stützfunktion des Kno-
chens zu verhindern, ist es notwendig, einen solchen Defekt mit einem Knochenersatzmaterial 
zu versorgen. Bei Patienten mit einer systemischen Skeletterkrankung, wie Osteoporose, lie-
gen erschwerte Bedingungen für den Heilungsprozess vor. Osteoporosebedingt ist die Remo-
dellierung des Knochens beeinträchtigt. Dies äußert sich in einer verzögerten Knochenheilung 
sowie in einer veränderten Knochenarchitektur und entstehenden Mikrofrakturen. Die Kombi-
nation aus der Fragilität des osteoporotischen Knochens und einer altersbedingten erhöhten 
Sturzgefahr resultiert in einem mit zunehmendem Alter steigenden Frakturrisiko. Knochende-
fekte und pathologische Frakturen, die Patienten im Verlauf einer postmenopausalen oder al-
tersbedingten Osteoporose entwickeln, betreffen häufig die Wirbelsäule oder den Schenkel-
hals. Die nur langsam oder nahezu nicht heilenden Frakturen gehen nicht nur mit Schmerzen 
einher, sondern schränken die Patienten auch funktionell in ihrem Alltag ein und können zur 
Pflegebedürftigkeit und Bettlägerigkeit führen. Die medizinische Versorgung solcher Defekte 
und Frakturen mit geeigneten Knochenersatzmaterialien ist nicht nur eine klinische, sondern 
eine interdisziplinäre Problemstellung. 
Mit der Thematik „Werkstoffe für die Geweberegeneration im systemisch erkrankten Knochen“ 
beschäftigt sich der Sonderforschungsbereich Transregio 79. Er vereint die Disziplinen Biolo-
gie, Medizin und Werkstoffwissenschaft, um basierend auf der Ätiologie des osteoporotischen 
Knochens Ersatzmaterialien zu entwickeln, die einen langzeitstabilen Gewebeersatz ermögli-
chen. Im Rahmen dieses Vorhabens ist in der Gruppe „Biomimetische Materialien und Bioma-
terialanalytik“ der Professur für Biomaterialien am Institut für Werkstoffwissenschaft der Tech-
nischen Universität Dresden die vorliegende Dissertation entstanden. Sie thematisiert die Ent-
wicklung von resorbierbaren Knochenersatzmaterialien für die Anwendung in Defekten und 
Frakturen sowohl im gesunden als auch im osteoporotischen Knochen. Die biomimetisch in-
spirierte Mineralisierung einer organischen Kollagenphase mit Silikat stellt die Basis für die 
Herstellung von Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen dar. Dieses am natürlichen Vorbild ori-
entierte Knochenersatzmaterial soll genutzt werden, um einen stimulierenden Effekt auf die 
Knochenneubildung auszuüben. Das Knochenersatzmaterial soll in den Remodellierungspro-
zess des Knochens eingebunden werden und auf diese Weise auf zelluläre Abbau- als auch 
Aufbauprozesse einwirken. 
Für das übergeordnete Ziel dieser Dissertation - ein Knochenersatzmaterial zur Stimulation 
der Knochenneubildung, das gleichzeitig in den Remodellierungsprozess des Knochens ein-
gebunden werden kann - sollen Verbundwerkstoffe auf Basis von Silikat, Kollagen und weite-
ren Mineralphasen in verschiedenen Darreichungsformen entwickelt und untersucht werden. 
Das gewählte Materialkonzept der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogele basiert auf der An-
wendung der Sol-Gel-Technik mit angeschlossener Trocknung unter Kontrolle von Temperatur 
und Luftfeuchte, wodurch Silikat und fibrilläres, bovines Kollagen in einem speziellen Verbund 
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vereint werden. Für die geplante Materialentwicklung sind zunächst werkstoffwissenschaftli-
che Untersuchungen zur strukturellen Organisation der beiden Komponenten Silikat und Kol-
lagen im Xerogel notwendig, um Struktur-Eigenschaft-Beziehungen herstellen zu können. Für 
das Einbringen einer weiteren Mineralphase wie Hydroxylapatit oder Calcit in die Silikat/Kol-
lagen-Xerogele sollen diese Strukturuntersuchungen fortgesetzt werden. Die Kenntnisse zum 
strukturellen Aufbau der Xerogele bilden die Grundlage dafür, um während der Entwicklung 
der Knochenersatzmaterialien Materialeigenschaften zielorientiert anpassen zu können. 
Zu Beginn der Materialentwicklung soll der Fokus auf Xerogelmonolithen liegen. Die Xerogel-
monolithe sollen auf ihre Eignung als Werkstoffe für den Knochenersatz untersucht werden. 
Hierfür müssen eine Reihe von Anforderungen erfüllt werden, zu denen neben der allgemeinen 
Biokompatibilität insbesondere die Degradabilität und Bioaktivität zählen. Die Kombination der 
Eigenschaften Degradabilität und Bioaktivität bietet die Grundlage dafür, dass ein Biomaterial 
in den Remodellierungsprozess des Knochens eingebunden werden kann. Dieser Remodel-
lierungsprozess ist durch Abbauprozesse durch Osteoklasten und den darauffolgenden Kno-
chenaufbau durch Osteoblasten gekennzeichnet. Darüber hinaus soll unter Nutzung der regu-
latorischen Wirkung von Calcium- und Strontiumionen mit Hilfe der Xerogelmonolithe eine ma-
terialseitige Stimulation der Knochenneubildung erreicht werden. Hierfür ist eine geeignete 
Auswahl von Mineralphasen für die Einbringung in die Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe nötig, 
um über eine Freisetzung dieser Kationen Konzentrationsbereiche zu erzielen, die stimulie-
rend wirksam werden. Auf diese Weise sollen Osteoblasten und deren Vorläuferzellen stimu-
liert werden, um günstige Voraussetzungen für die Knochenneubildung zu schaffen. In diesem 
Zusammenhang soll auch die Rolle der Degradationsprodukte und freigesetzten Ionen sowie 
der Oberflächenchemie und -strukturierung des Knochenersatzmaterials für dessen Interak-
tion mit den Knochenzellen herausgearbeitet werden. 
Ein weiteres Ziel der Materialentwicklung liegt in der Anpassung der Degradationsgeschwin-
digkeit in vivo. Zur Bearbeitung dieser Thematik sollen Granulat/Matrix-Konstrukte entwickelt 
werden. Granulat/Matrix-Konstrukte bestehen aus mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelen, 
die als Granulate in einer Matrix aus Kollagen vorliegen. Mit Hilfe der Granulat/Matrix-Kon-
strukte soll nicht nur in vivo eine bessere Abbaubarkeit des Knochenersatzmaterials erzielt 
werden, sondern auch eine Möglichkeit zur Verfügung gestellt werden, um das Ersatzmaterial 
in eine definierte und defektangepasste Geometrie zu bringen. Dabei soll die Materialentwick-
lung unter fortwährender Einbeziehung zellbiologischer Untersuchungen zu Zell/Material-In-
teraktionen erfolgen. Auf diese Weise können die gewonnenen Erkenntnisse zu Zell/Mate-
rial-Wechselwirkungen wiederum in die Materialentwicklung einfließen, um gezielt zelluläre 
Reaktionen durch den Implantatwerkstoff zu beeinflussen. 
Über den Erfolg der Materialentwicklung soll schließlich eine in vivo-Studie Aufschluss geben, 
die im Rahmen des Sonderforschungsbereiches Transregio 79 an einem osteoporotischen 
Rattenmodell erfolgt. Dabei soll das Materialkonzept der vorliegenden Arbeit auch genutzt 
werden, um Informationen über die bisher wenig untersuchte Rolle der Calciumionen in vivo 
zu erhalten. 
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2 STAND DES WISSENS 
Gegenstand der vorliegenden Dissertation ist die Entwicklung artifizieller Knochenersatzma-
terialien für die Anwendung in Defekten und Frakturen des gesunden sowie des osteoporoti-
schen Knochens. Um Anforderungen an artifizielle Knochenersatzmaterialien formulieren und 
umsetzen zu können, sind zunächst Kenntnisse über das zu ersetzende Gewebe notwendig. 
Dieses Kapitel beschäftigt sich deshalb einleitend mit dem Knochen selbst. Neben den Be-
standteilen (Abschnitt 2.1.1) und dem Aufbau des Knochens (Abschnitt 2.1.2) liegt der Fokus 
auch auf den zellulären Akteuren des Knochenabbaus und des Knochenaufbaus (Ab-
schnitt 2.1.3) sowie auf immunologischen Aspekten, die mit Frakturen und Defekten des Kno-
chens einhergehen (Abschnitt 2.1.4). Auf krankhafte Veränderungen der Knochensubstanz 
basierend auf den zellulären Gegebenheiten im Falle der Osteoporose wird im Weiteren (Ab-
schnitt 2.1.5) eingegangen. 
Der Übergang von den Grundlagen des Knochens zu Materialien für den Knochenersatz wird 
über die Anforderungen an den Knochenersatz für die Anwendung im knochengesunden so-
wie im Spezialfall des osteoporotischen Organismus bestritten (Abschnitt 2.2.1). Dabei soll 
auch kurz thematisiert werden, auf welche Weise Knochenersatzmaterialien auf knochenauf-
bauende und knochenabbauenden Zellen sowie auf Immunzellen Einfluss nehmen können. 
Anschließend wird in Abschnitt 2.2.2 ein Überblick über natürliche und artifizielle Knochener-
satzmaterialien in der chirurgischen Anwendung gegeben und schließlich das Materialkonzept 
der vorliegenden Arbeit in Abschnitt 2.2.3 vorgestellt. 
2.1 Knochen als natürlicher Verbundwerkstoff 
Aus werkstoffwissenschaftlicher Sicht stellt Knochen einen Verbundwerkstoff dar, der aus ei-
ner organischen und einer anorganischen Phase sowie aus Wasser besteht. Der komplexe 
hierarchische Aufbau des Knochens verleiht ihm seine besondere mechanische Stabilität, die 
Elastizität und Festigkeit vereint [1]. Darüber hinaus ermöglicht der Aufbau der sogenannten 
Spongiosa den Stoffaustausch und die Versorgung der Knochenzellen [2]. Aus biologischer 
Sicht ist Knochen ein Gewebe, das spezifische Zellen enthält. Dieses Gewebe unterliegt einem 
ständigen Remodellierungsprozess, bei dem Knochensubstanz kontinuierlich durch Osteo-
klasten ab- und durch Osteoblasten wieder aufgebaut wird. Im Folgenden wird zunächst auf 
die theoretischen Grundlagen zu den Komponenten und dem Aufbau des natürlichen Verbund-
werkstoffs Knochen eingegangen. Anschließend folgen Grundlagen zu den zellulären Akteu-
ren im Knochen. 
2.1.1 Bestandteile des Knochens 
Knochen besteht zu etwa 25 Gew. % aus einer organischen und zu etwa 65 Gew. % aus einer 
anorganischen Phase. Dabei ist Kollagen Typ I der Hauptbestandteil der organischen Phase, 
während sogenannter Knochenapatit die anorganische Phase bildet. Die übrigen 10 Gew. % 
sind Wasser [1]. Im Folgenden wird auf die organischen und anorganischen Bestandteile des 
Knochens näher eingegangen. 
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2.1.1.1 Organische Bestandteile 
Den Hauptbestandteil der organischen Phase stellt zu 95 Gew. % Kollagen Typ I dar, welches 
in Form von Fibrillen vorliegt. Nichtkollagene Proteine machen weitere 5 Gew. % des organi-
schen Anteils aus [3]. 
Kollagen 
Bei dem im Knochen vorkommenden Kollagen handelt es sich vorwiegend um Kollagen Typ I. 
Kollagen Typ I gehört, ebenso wie Kollagen Typ II, III, V und XI, zu den fibrillenbildenden Kol-
lagenen [3]. Kollagen weist vier strukturelle Ebenen auf. Die primäre Struktur bilden Polypep-
tidketten, die aus rund 1000 Aminosäuren bestehen. Diese Polypeptidketten weisen sich wie-
derholende Tripeptide Glycin-X-Y auf, wobei sich an Glycin an Stelle X häufig Prolin und an 
Stelle Y Hydroxyprolin anschließt. Die sekundäre Struktur bildet die α-Helix, die auch als Pro-
kollagen bezeichnet wird. Diese formiert sich linksgängig aus den sich wiederholenden Tripe-
ptiden Glycin-X-Y [3–5]. Die tertiäre Struktur ist die Tripelhelix. Die Tripelhelix des Kol-
lagen Typ I ist ein Heterotrimer aus zwei identischen Pro-α1(I)- und Pro-α1(II)-Ketten sowie ei-
ner Pro-α2(I)-Kette [3,4,6]. Die drei α-Ketten formieren sich rechtsgängig zu einer Helix mit 
etwa 1,5 nm im Durchmesser und 300 nm Länge [4,6,7]. Wasserstoffbrückenbindungen zwi-
schen benachbarten α-Ketten stabilisieren die Tripelhelix [4]. 
Das im Knochen vorkommende Kollagen wird von Osteoblasten sezerniert. Unmittelbar nach 
der Sezernierung erfolgt im Extrazellularraum durch Peptidasen die Abspaltung der terminalen 
Peptide des Prokollagens. Daraus resultiert das Aneinanderlagern der Tropokollagenmoleküle 
zu Fibrillen. Die Kollagenfibrillen bilden schließlich die quartäre Struktur. Tripelhelikale Tropo-
kollagenmoleküle lagern sich parallel aneinander an, wobei die Enden um etwa ein Viertel ihrer 
Länge gegeneinander versetzt sind [3]. Auf diese Weise entstehen alternierende Bereiche ge-
ringerer Dichte (gap-Zonen) und Bereiche höherer Dichte (overlap-Zonen). Die gap-Zonen er-
geben sich durch den Versatz zwischen den Enden zweier Tropokollagenmoleküle, während 
die overlap-Zonen Überlappungsbereiche der Tropokollagenmoleküle sind [6,7]. Das für Kol-
lagenfibrillen typische Streifenmuster (banding) resultiert aus dieser versetzten Anordnung mit 
einer Periodizität von 67 nm [4,6]. Kollagenfibrillen im Knochen haben einen Durchmesser von 
80-100 nm und sind mit benachbarten Fibrillen zu Fibrillenbündeln zusammengelagert [7]. 
Nichtkollagene Proteine 
Zu den organischen Bestandteilen des Knochens gehören neben Kollagen Typ I als Hauptbe-
standteil auch etwa 200 nichtkollagene Proteine [8]. Die Aufgaben zahlreicher nichtkollagener 
Proteine sind bis heute nicht geklärt. Viele von ihnen scheinen auch mehrere Funktionen inne 
zu haben [9]. Nichtkollagene Proteine wie beispielsweise Osteocalcin (OCN), Osteonektin 
(ON) und Osteopontin (OPN) nehmen Einfluss auf die strukturellen und mechanischen Eigen-
schaften des Knochens. Darüber hinaus fungieren nichtkollagene Proteine auch als Modula-
toren für die Funktion der Knochenzellen [8,9]. Weitere nichtkollagene Proteine, die in der or-
ganischen Knochenmatrix enthalten sind, sind bone sialoprotein (BSP), Glykoprotein, Fib-
ronektin sowie diverse Wachstumsfaktoren [3,8]. 
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2.1.1.2 Anorganische Bestandteile 
Der sogenannte Knochenapatit, der auch als Dahllit oder biologischer Apatit bezeichnet wird, 
bildet die mineralische Phase des Knochens. Bei Knochenapatit handelt es sich um substitu-
ierten, calciumdefizitären Hydroxylapatit mit hexagonaler Struktur [1,3]. Natrium-, Magne-
sium- und Kaliumionen sind dabei typische Substituenten für Calciumionen. Phosphationen 
können durch Carbonationen substituiert werden sowie Hydroxydionen durch Carbonat-, Flu-
orid- und Chloridionen [1]. Auch eingebautes Kristallwasser kann enthalten sein. Im Vergleich 
zu stöchiometrisch reinem Hydroxylapatit (Ca10(PO4)6(OH)2) weist Knochenapatit eine höhere 
Löslichkeit und damit schnellere Verfügbarkeit für den Stoffwechsel auf. Substituenten, vor 
allem die verhältnismäßig hohen Anteile an Carbonationen (7,4 Gew. %), sowie der damit ver-
bundene geringe Kristallinitätsgrad führen zu der erhöhten Degradation des Knochenapatits 
[1,3]. Die Kristalle des Knochenapatits sind etwa (50 x 25) nm² groß, bis zu 4 nm dick, plätt-
chenförmig und in den gap-Zonen der Kollagenfibrillen lokalisiert [1,7]. 
2.1.2 Aufbau des Knochens 
Nach Weiner und Wagner ist das Knochengewebe auf mehreren hierarchischen Ebenen or-
ganisiert [7]. Auf unterster Ebene sind Polypeptidketten zu Tripelhelices zusammengewunden, 
die wiederum zu Fibrillen zusammengelagert sind. Die Kollagenfibrillen fungieren als Template 
für die Mineralisierung, bei der die Apatitkristalle epitaktisch auf den Kollagenfibrillen aufwach-
sen. Diese mineralisierten Kollagenfibrillen lagern sich zu Fibrillenbündeln zusammen, welche 
sich wiederum zu Osteonen formieren. Die Osteone oder auch Havers-Systeme stellen die 
strukturelle Grundeinheit der Kortikalis, auch Kompakta, dar und bestehen aus konzentrisch 
um den zentralen Havers-Kanal angeordneten Knochenlamellen (Havers-Lamellen). Durch 
die Havers-Kanäle verlaufen Blutgefäße und Nervenstränge. Osteozyten sind zwischen den 
Lamellen eingebettet. Die Spongiosa weist ein schwammartiges Netzwerk aus Trabekeln 
(Knochenbälkchen) auf, die selbst aus Lamellenknochen bestehen [3]. Der Raum zwischen 
den Trabekeln ist mit Knochenmark gefüllt, in dem auch hämatopoetische und mesenchymale 
Stammzellen ihren Ursprung finden [10,11]. Insgesamt nimmt die Spongiosa etwa 15 % und 
die Kortikalis etwa 85 % der Masse des gesamten Skeletts ein [3]. 
2.1.3 Knochenzellen und Remodellierung 
Um den Anforderungen aus der Umgebung gerecht zu werden, regulieren verschiedene Sti-
muli mechanischer oder biologischer Natur die Struktur des Knochens. So unterliegt der Kno-
chen eines erwachsenen Menschen einem ständigen Remodellierungsprozess, der von kno-
chenspezifischen Zellen - den Osteoblasten und Osteoklasten sowie Osteozyten - bestritten 
wird. Im Folgenden soll auf die Knochenzellen und auf den Remodellierungsprozess detaillier-
ter eingegangen werden. Auf diese Weise wird auch die Basis dafür geschaffen, um die Wech-
selwirkungen der Knochenzellen mit Knochenersatzmaterialien zu verstehen, die Gegenstand 
von Abschnitt 2.2 sind. 
2.1.3.1 Osteoklasten 
Osteoklasten sind für den Knochenabbau zuständig und sind in vivo im Havers-System (Ab-
schnitt 2.1.2) sowie auf der Knochenoberfläche zu finden [12,13]. Bei Osteoklasten handelt es 
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sich um mehrkernige Zellen, die während der sogenannten Osteoklastogenese durch die Fu-
sion einkerniger Vorläuferzellen entstehen [13]. Ihren Ursprung finden Osteoklasten in der Mo-
nozyten-/Makrophagenfamilie hämatopoetischer Stammzellen. Die Monozyten als Vorläufer-
zellen der Osteoklasten entstammen dem peripheren Blut und werden ausgehend von ihren 
Oberflächenmarkern in drei verschiedene Subpopulationen unterteilt: klassische 
(CD14++CD16-), intermediäre (CD14++CD16+) und nichtklassische (CD14+CD16++) Monozyten. 
Es wurde gezeigt, dass in gesunden Individuen nur die klassischen CD16--Monozyten zu Os-
teoklasten differenzieren [14]. 
Während der Entwicklung von einkernigen Monozyten zu mehrkernigen Osteoklasten sind die 
Zytokine macrophage colony-stimulating factor (M-CSF) und receptor activator of nuclear fac-
tor-kappa B ligand (RANKL) essentiell (Abbildung 2.1). Zunächst entwickeln sich die Monozy-
ten unter Einwirkung von M-CSF zu Vorläuferzellen der Osteoklasten [13]. Nach Takeshita et 
al. sind Pro-Osteoklasten und Präosteoklasten Vorläufer der reifen Osteoklasten [15]. Die so-
genannten Pro-Osteoklasten weisen in vitro eine spindelförmige Morphologie auf und expri-
mieren keine der typischen osteoklastären Marker. Die sich daraus entwickelnden Präosteo-
klasten sind rund und weisen bereits alle typischen Marker des osteoklastären Phänotyps auf. 
Die einkernigen Vorläuferzellen der Osteoklasten werden durch M-CSF zur Koloniebildung 
angeregt. Im weiteren Verlauf der osteoklastären Differenzierung fusionieren Präosteoklasten 
unter gemeinsamer weiterer Stimulation mit M-CSF und RANKL schließlich zu mehrkernigen 
Zellen, den Osteoklasten [13]. Die reifen Osteoklasten exprimieren in starkem Maße die für 
den osteoklastären Phänotypen charakteristischen Marker. Zu diesen osteoklastären Markern 
zählen tartratresistente saure Phosphatase (TRAP), Cathepsin K (CTSK), Carboanhydrase 
Typ II (CA II) und der Calcitoninrezeptor (CTR) [13,15]. TRAP existiert in zwei Isoformen: Iso-
form 5a und Isoform 5b. Während das TRAP-Isoform 5b ein für Osteoklasten spezifisches 
Molekül ist, stellt das Isoform 5a ein Markermolekül für Immunzellen dar, darunter mehrkernige 
Riesenzellen [16,17]. CTSK ist eine Cysteinprotease, die in der Lage ist, unter sauren Bedin-
gungen die verschiedenen Komponenten der organischen Knochenmatrix - Kollagen I, OPN 
und ON - abzubauen. CTSK bestimmt konzentrationsabhängig die Stärke der osteoklastären 
Resorption, nicht aber der Differenzierung und Apoptose der Osteoklasten [18,19]. 
Der Knochenabbau erfolgt durch reife, aktive Osteoklasten. Zunächst bildet der Osteoklast 
eine sogenannte sealing zone aus, die der Zelle erlaubt, an der Knochenoberfläche zu adhä-
rieren und einen dicht abgeschlossenen Resorptionsraum zu bilden. Die sealing zone enthält 
Aktinfilamente, die als Aktinringe in Erscheinung treten. Der für Osteoklasten charakteristische 
Bürstensaum (ruffled border) stellt eine spezialisierte Zellmembran an der stoffwechselaktiven 
Unterseite der Zelle dar und wird von der sealing zone umschlossen [20–22]. Der Abbau der 
anorganischen Bestandteile des Knochens erfolgt durch Ansäuerung. Hydroniumionen wer-
den durch das Enzym CA II generiert. Die Hydroniumionen senken den pH-Wert, wodurch die 
anorganischen Bestandteile des Knochens angelöst und in den extrazellulären Raum unter-
halb des Bürstensaums entlassen werden [23]. Die stark gefaltete Membran des Bürsten-
saums verhilft dem Osteoklasten dabei zu einer großen Kontaktfläche zur Knochenoberfläche. 
Lysosomale Enzyme wie CTSK, TRAP und Matrixmetalloproteinase (MMP)-1 werden eben-
falls aus der Zelle transportiert und bauen proteolytisch die organischen Komponenten des 
Knochens ab [20–22]. Die Abbauprodukte der anorganischen und organischen Knochenbe-
standteile werden durch die Basalmembran in die Zelle aufgenommen, teilweise intrazellulär 
weiter abgebaut und letztlich aus der Zelle transportiert [20,24]. 
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Abbildung 2.1: Schematische Darstellung der Differenzierungsstadien von Monozyten zu Osteoklasten. Mo-
difiziert nach [12,15]. 
Als Resultat der Resorption hinterlässt der Osteoklast (Howship’sche) Resorptionslakunen. 
Typische Erscheinungsformen der Resorptionslakunen sind grubenartige Spuren, sogenannte 
resorption pits, aber auch pfadartige Spuren. Resorption pits entstehen, wenn der Osteoklast 
klassischerweise nach seiner resorptiven Aktivität zur Migration übergeht [25,26]. Diverse Stu-
dien belegen, dass Osteoklasten auch während der Migration resorbieren können. Auf diese 
Weise kommen pfadartige Lakunen zustande [27,28]. Nach Abschluss der resorptiven Aktivität 
des Osteoklasten wird seine Apoptose durch resorptionshemmende Stoffe wie beispielsweise 
transforming growth factor beta (TGF-β) oder Östrogene eingeleitet [20]. 
2.1.3.2 Osteoblasten 
Osteoblasten sind einkernige Zellen, die für die Bildung der organischen Knochenmatrix (Os-
teoid) und deren anschließende Mineralisierung verantwortlich sind. Osteoblasten finden ihren 
Ursprung in mesenchymalen Stromazellen (MSC). Hierbei handelt es sich um Zellen, die emb-
ryonisch dem Mesoderm entstammen, im adulten Organismus als undifferenzierte, multipo-
tente Zellen vorliegen und das Potential haben, in die verschiedenen Richtungen des Meso-
derms (Adipozyten, Chondrozyten, Fibroblasten, Osteoblasten, Myoblasten etc.) zu differen-
zieren. Typisch für adhärente MSC ist ihre spindelförmige, fibroblastenähnliche Morphologie 
[29,30]. 
In Anwesenheit verschiedener Stimuli differenzieren MSC zu Osteoblasten (Abbildung 2.2). 
Sie differenzieren zunächst zu Vorläuferzellen, den Osteoprogenitoren, und später zu Präos-
teoblasten. Diese wiederum entwickeln sich zu reifen Osteoblasten, die durch ihre kuboidale 
Morphologie charakterisiert sind. Mit fortschreitender osteoblastärer Differenzierung nimmt die 
Kapazität der Zellen zur Proliferation immer weiter ab. Die Expression charakteristischer Mar-
ker des osteoblastären Phänotyps wie Kollagen Typ I, alkalische Phosphatase (ALP), ON, 
OPN und BSP wird im Allgemeinen mit fortschreitender Differenzierung hochreguliert. Neben 
Kollagen I und BSP stellt die ALP einen frühen osteogenen Marker dar, der bereits von den 
Vorläuferzellen der Osteoblasten exprimiert wird. Die Expression der ALP nimmt mit der statt-
findenden Mineralisierung ab. OCN tritt erst in der späten Phase der Differenzierung, beglei-
tend zur Mineralisierung, auf [31]. Osteoblasten exprimieren eine Reihe von Zytokinen wie 
Differenzierung
PräosteoklastPro-Osteoklast Osteoklast Reifer OsteoklastMonozyt
CTR - - + ++
CA II - - ++ ++
CD14 ++ ++ + -
CTSK - - ++ +++
MMP - - ++ +++
TRAP - - ++ +++
Fusion
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M-CSF, RANKL und Osteoprotegerin (OPG). Mit Hilfe dieser Regulatoren können Osteoblas-
ten die Osteoklastogenese regulieren und in die Knochenremodellierung eingreifen [2]. 
 
Abbildung 2.2: Schematische Darstellung der Differenzierungsstadien von MSC zu Osteoblasten. Modifiziert 
nach [31]. 
Während der Knochenneubildung synthetisieren Osteoblasten Kollagen I sowie nichtkolla-
gene Proteine wie ON, OCN, BSP, OPN und Proteoglykane, aus denen die organische Kno-
chenmatrix gebildet wird. Die Mineralisierung der organischen Knochenmatrix wird ebenfalls 
von den Osteoblasten reguliert [2,31]. An diesem Prozess ist unter anderem ALP beteiligt, um 
eine geeignete extrazelluläre anorganische Phosphatkonzentration zu erzeugen, die das Fort-
schreiten der Mineralisierung ermöglicht [32]. Bis heute ungeklärt ist die Frage, ob die Kno-
chenbildung einen aktiven oder passiven Prozess darstellt. Der aktive Prozess beinhaltet die 
Akkumulation von nanokristallinen Calciumphosphaten in sogenannten Matrixvesikeln von 
knochenaufbauenden Osteoblasten und der passive Prozess die spontane Mineralisierung 
ausgehend von geeigneten Keimbildungsstellen wie Kollagenfibrillen. Denkbar ist für die 
in vivo-Situation auch eine Kombination beider Prozesse [1]. 
Die gezielte Differenzierung von MSC erfolgt in vitro durch geeignete Kulturbedingungen. Mit 
Hilfe von Dexamethason, β-Glycerophosphat und Ascorbat sowie unter Anwesenheit von fö-
talem Kälberserum (FCS) wird in der Regel die osteogene Stimulation vorgenommen. Auch 
die Zelldichte, räumliche Organisation und mechanische Stimulation, ebenso wie Wachstums-
faktoren und Zytokine, beeinflussen die osteogene Differenzierung [33]. 
Im weiteren Verlauf der osteogenen Differenzierung leiten etwa 50-70 % der reifen Osteoblas-
ten die Apoptose ein. Die übrigen Osteoblasten differenzieren entweder weiter zu Osteozyten 
oder nehmen als Knochensaumzellen einen Ruhezustand an [34]. Der Vollständigkeit halber 








ALP - - +++ ++++ -
BSP - ++ ++++ ++++ ++++
Kollagen I - ++ ++ +++ -
OCN - - - ++++ -
OPN ++ + ++ ++++ ++++
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den. Osteozyten als endständig differenzierte Osteoblasten liegen eingebettet in der neuge-
bildeten Knochenmatrix vor. Sie sind durch langgestreckte Zellfortsätze untereinander sowie 
mit den Knochensaumzellen und Osteoblasten an der Knochenoberfläche verbunden [35]. 
Den Osteozyten wird eine wichtige regulatorische Bedeutung für die Knochenremodellierung 
zugeschrieben. Osteozyten erfassen mechanische Dehnungen oder Mikroverletzungen des 
Knochens und senden Signale für die Remodellierung aus [35,36]. Auch den Knochensaum-
zellen (bone lining cells) wird eine bedeutende Rolle für die Knochenremodellierung zuge-
schrieben. Knochensaumzellen sind ebenfalls endständig differenzierte Osteoblasten, die ei-
nen Großteil der sich nicht im Remodellierungsprozess befindenden Knochenoberfläche be-
decken. Sie schützen die Knochenoberfläche vor osteoklastärer Resorption und können au-
ßerdem aus ihrem Ruhezustand heraus zu aktiven Osteoblasten angeregt werden [24]. 
2.1.3.3 Knochenremodellierung 
Die Knochenremodellierung erfolgt als Reaktion auf verschiedene Stimuli wie beispielsweise 
Mikrofrakturen, veränderte mechanische Belastungen oder auf einen geringen Calciumgehalt 
im Blut [3,37]. Dieser Umbauprozess findet an der Knochenoberfläche innerhalb der soge-
nannten basic multicellular unit (BMU) oder bone remodelling unit (Abbildung 2.3) statt [3,38]. 
Hierbei handelt es sich um temporäre Bereiche, in denen Osteoklasten und Osteoblasten in 
aufeinander abgestimmten Aktionen agieren und dabei alten Knochen abbauen und anschlie-
ßend neuen Knochen bilden [38]. Über das gesamte Skelett verteilt existieren zeitgleich zahl-
reiche BMU, die lokal und chronologisch unabhängig voneinander arbeiten. Die Abfolge der 
zellulären Aktivität, also ein Zyklus, innerhalb jeder BMU ist identisch und dauert insgesamt 
drei bis vier Monate [3]. Ein solcher Zyklus beinhaltet fünf Phasen: die Aktivierungsphase, die 
Resorptionsphase, die Umkehrphase, die Aufbauphase und die Ruhephase. 
Die Aktivierungsphase der Knochenremodellierung beginnt typischerweise mit Mikroverletzun-
gen oder mechanischen Dehnungen, die von Osteozyten und vermutlich auch von Knochen-
saumzellen erfasst werden können. Osteozyten in direkter Umgebung der Mikroverletzungen 
reagieren mit Apoptose und setzen dabei RANKL frei, was die Osteoklastogenese und die 
Resorption fördert [35,37,38]. Durch die während der Aktivierungsphase freigesetzten regula-
torischen Faktoren werden mononukleäre Zellen rekrutiert. Diese reifen durch das Zusammen-
wirken von M-CSF und RANKL zu mehrkernigen Osteoklasten heran. Als reife Osteoklasten 
bauen sie schließlich, wie mechanistisch in Abschnitt 2.1.3.1 beschrieben, den Knochen ab. 
Am Ende der Resorptionsphase unterliegen die Osteoklasten der Apoptose [20,39]. 
Die Knochenresorption wird durch das Zusammenspiel von receptor activator of nuclear fac-
tor-kappa B (RANK), RANKL und OPG reguliert. Bindet RANKL an seinen Rezeptor RANK, 
der sich membranseitig an Vorläuferzellen der Osteoklasten befindet, erfolgt die Stimulation 
zur Osteoklastogenese sowie zur Resorption und die Lebensdauer der Osteoklasten wird ver-
längert. OPG ist ein lösliches Protein, das ebenso wie RANKL von Osteoblasten produziert 
wird und stellt einen Antagonisten zu RANKL dar. Indem OPG an RANK bindet, hemmt es die 
Interaktion von RANKL mit seinem Rezeptor RANK. Auf diese Weise wird die Bildung und 
Lebensdauer von Osteoklasten reguliert [20]. 
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Abbildung 2.3: Schematische Darstellung der Knochenremodellierung. Modifiziert nach [38]. 
Nach der osteoklastären Resorption bleiben Resorptionslakunen zurück, die mit unverdauter 
demineralisierter Matrix bedeckt sind [40]. Eine mononukleäre Zelle, die reversal cell, entfernt 
die Kollagenreste und bereitet die Knochenoberfläche für die anschließende Knochenneubil-
dung vor [38]. Während der Aufbauphase erfolgt zunächst die Proliferation und Differenzierung 
von MSC zu Osteoblasten. Diese synthetisieren das Osteoid, was im Anschluss mineralisiert 
wird [2,31]. Wenn die Menge an resorbiertem Knochen neu gebildet wurde, endet ein Remo-
dellierungszyklus. Die reifen Osteoblasten leiten nach der Mineralisierung die Apoptose ein, 
bedecken als Knochensaumzellen die Knochenoberfläche oder werden in die mineralisierte 
Matrix eingemauert und differenzieren zu Osteozyten. Die ruhende Knochenoberfläche wird 
solange aufrechterhalten bis ein neuer Remodellierungszyklus eingeleitet wird [38]. 
2.1.4 Knochenheilung und immunologische Aspekte 
Liegt ein Knochendefekt vor, so entscheidet seine Größe, ob der Defekt vollständig mit Kno-
chengewebe regeneriert werden kann oder ob teilweise Bindegewebe einwächst, das den An-
forderungen an eine strukturelle Integrität und mechanische Stabilität der Defektfüllung nicht 
gerecht werden kann. Wird die kritische Defektgröße überschritten, ist der Einsatz eines Kno-
chenersatzmaterials unumgänglich, um nicht nur das Einwachsen von Bindegewebe zu ver-
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schnitt 2.2). Im Folgenden soll zunächst auf die Ereignisse während der Knochenheilung ein-
gegangen werden und anschließend auf die besondere Bedeutung der Immun- und Makro-
phagenreaktion für die Regeneration. 
2.1.4.1 Knochenheilung 
Die Knochenheilung von Defekten unterhalb der kritischen Defektgröße sowie die Heilung von 
Defekten mit Defektfüllung gehören zur sekundären Frakturheilung [41]. Die primäre Fraktur-
heilung tritt in natürlichen Prozessen der Frakturheilung normalerweise nicht auf, da für sie 
eine korrekte anatomische Reposition der Frakturenden ohne Spaltbildung und mit einer stabi-
len Fixierung notwendig sind. Die sekundäre Frakturheilung umfasst eine Reihe von sich über-
lappenden Ereignissen, beginnend mit der Hämatombildung und Entzündung, über die Ossi-
fikation bis hin zur Remodellierung des sich neu gebildeten Geflechtknochens [42]. 
Die Entstehung eines Knochendefekts, ebenso wie die Implantation eines Knochenersatzma-
terials, geht zunächst mit der Beschädigung lokaler Blutgefäße einher, was schließlich zur 
Hämatombildung führt [43,44]. Mit der Verletzung setzt die akute Phase der Entzündung ein, 
während der eine Reihe von Immunzellen an den Ort der Entzündung rekrutiert wird, darunter 
Monozyten, Makrophagen, Granulozyten sowie B- und T-Zellen [44,45]. Während der akuten 
Phase der Entzündung, die innerhalb der ersten 24 Stunden ihren Höhepunkt erreicht und 
nach 7 Tagen abgeschlossen ist, kommt es zur Ausschüttung proinflammatorischer Zytokine 
wie Interleukin (IL)-1β, IL-6 und tumor necrosis factor alpha (TNF-α) [41,42]. Diese Zytokin-
ausschüttung macht die Entzündung zu einer entscheidenden Phase für die Knochenheilung 
[42]. Für die Geweberegeneration ist eine kurze und stark regulierte Sekretion proinflammato-
rischer Zytokine nach einer Verletzung notwendig [41,42,46]. Auf diese Weise werden weitere 
Immunzellen sowie MSC und Vorläuferzellen der Osteoblasten angelockt. Die von den Im-
munzellen, vorzugsweise von Makrophagen, produzierten Zytokine lenken nachfolgend auch 
die Proliferation und Differenzierung der MSC und Vorläuferzellen der Osteoblasten sowie die 
Produktion einer extrazellulären Knochenmatrix. Nach dem Abklingen der akuten Entzündung 
liegt Granulationsgewebe vor, das reich an proliferierenden MSC und einer sich entwickelnden 
Neuvaskularisierung ist, die eingebettet in eine unorganisierte kollagene Matrix sind [41].  
Die MSC können entweder direkt zu knochenaufbauenden Osteoblasten oder zunächst zu 
knorpelbildenden Chondroblasten differenzieren [41,44,45,47]. In ersterem Falle, der desma-
len Ossifikation, proliferieren MSC und differenzieren zu Vorläuferzellen und schließlich zu 
Osteoblasten. Diese synthetisieren das Osteoid, welches anschließend zu Geflechtknochen 
mineralisiert. Die Knochenneubildung im Zuge der Knochenheilung verläuft jedoch nicht nur 
direkt über die desmale Ossifikation, sondern auch über die chondrale Ossifikation. Dabei 
proliferieren MSC und differenzieren in chondrogene Richtung, um letztlich als Chondroblas-
ten Knorpel zu produzieren. Der weiche Kallus bestehend aus fibrotischem Gewebe und Knor-
pelgewebe bietet initiale mechanische Stabilität. Diese extrazelluläre Matrix kalzifiziert und 
fungiert gleichzeitig als Gerüst für die Ablagerung von Geflechtknochen durch Osteoblasten, 
während Chondroklasten die Knorpelmatrix abbauen. Während der Remodellierungsphase 
der Knochenheilung wird der sich neu gebildete Geflechtknochen zu Lamellenknochen umge-
baut. Die Remodellierung erfolgt dabei analog zu dem in Abschnitt 2.1.3.3 Beschriebenen. 
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2.1.4.2 Immunologische Aspekte 
Der Immun- und Makrophagenreaktion wird eine Schlüsselrolle in der Knochenheilung zuge-
schrieben [48,49]. Makrophagen finden ihren Ursprung in hämatopoetischen Stammzellen. 
Monozyten, die Vorläuferzellen der Makrophagen, verlassen als reife Zellen das Knochenmark 
und treten in den Blutstrom ein, bevor sie in ein Gewebe gelangen und Makrophagen werden. 
Dies kann entweder Folge eines stetigen Prozesses sein oder kann sich aufgrund chemoat-
traktiver Faktoren infolge eines lokalen Entzündungsprozesses ereignen [50–52]. Als Reaktion 
auf die Umgebungssituation schütten Makrophagen Zytokine, Chemokine und andere Mole-
küle aus.  
Makrophagen umfassen eine heterogene Zellpopulation. Makrophagen können den Phänotyp 
M1 oder M2 annehmen, womit unterschiedliche Marker und Funktionen der polarisierten Mak-
rophagen verbunden sind [53–55]. M1-Makrophagen werden auch als klassisch aktivierte oder 
proinflammatorische Makrophagen bezeichnet. Sie werden in vitro durch Interferon-gamma 
(IFN-γ) allein oder in Kombination mit Lipidpolysaccharid (LPS) oder TNF-α aktiviert. Im Allge-
meinen exprimieren M1-Makrophagen hohe Mengen an IL-12 und IL-23 sowie die proinflamm-
atorischen Zytokine IL-1β, IL-6 und TNF-α. Des Weiteren erzeugen sie Arginin und induzier-
bare Stickoxidsynthasen. M2-Makrophagen oder auch alternativ aktivierte Makrophagen wer-
den in vitro durch eine Vielzahl von Signalen, einschließlich der Zytokine IL-4, IL-13 und IL-10, 
Immunkomplexe und Glukokortikoid- oder Sekosteroidhormone (Vitamin D3), induziert. Hei-
lungsfördernde M2-Makrophagen exprimieren hohe Mengen des Rezeptorantagonisten von 
IL-1 (IL-1RA) sowie IL-10 und produzieren Arginase. Sie sind weiterhin in der Lage, vascular 
endothelial growth factor (VEGF) zu exprimieren, einem Wachstumsfaktor, der wichtig für die 
Bildung von Blutgefäßen ist. 
Über die ausgeschütteten Zytokine, Chemokine und andere Moleküle können Makrophagen 
in Interaktion sowohl mit Osteoblasten als auch mit Osteoklasten und den jeweiligen Vorläu-
ferzellen (MSC und Monozyten) treten [41,42]. Die proinflammatorischen Zytokine IL-1β, IL-6 
und TNF-α, die typischerweise vom M1-Phänotypen ausgeschüttet werden, fördern vornehm-
lich die Osteoklastogenese und die Aktivität von Osteoklasten [56–58]. In physiologischen Do-
sen können sie auch die osteogene Stimulation von MSC und die Produktion einer minerali-
sierten Knochenmatrix anregen [59–61]. Entscheidend dafür, welche Wirkung auf die Kno-
chenzellen letztlich ausgeübt wird, sind die Art und Menge der sekretierten Zytokine und Che-
mokine sowie der Zeitpunkt und die Dauer der Ausschüttung [46]. Um eine Knochenneubil-
dung zu initiieren, ist es entscheidend, dass die proinflammatorischen Zytokine initial wirksam 
sind und ihre Ausschüttung zum Ende der Entzündungsphase der Knochenheilung herabre-
guliert wird, während die Freisetzung antiinflammatorischer Zytokine parallel dazu hochregu-
liert wird. Der Wechsel vom M1- zum M2-Phänotypen der Makrophagen zum richtigen Zeit-
punkt ist entscheidend für den Übergang von der entzündlichen Phase der Heilung zur Phase 
der Knochenneubildung. 
Von besonderer Bedeutung ist dieser Übergang von der Entzündungs- zur Knochenneubil-
dungsphase, wenn der knöcherne Defekt mit einem Knochenersatzmaterial gefüllt ist. Hierbei 
soll vermieden werden, dass sich die akute Entzündungsreaktion infolge der Implantation des 
Biomaterials in eine chronische, fibrotische Reaktion wandelt [62]. So können eine andauernde 
Freisetzung proinflammatorischer Zytokine in erhöhten Konzentrationen sowie eine Verzöge-
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rung der Freisetzung antiinflammatorischer Zytokine zur Bildung einer fibrotischen Einkapse-
lung des Implantats führen [46]. Das Biomaterial selbst kann durch verschiedene Faktoren wie 
seine Oberflächeneigenschaften, Partikelgrößen, die Porosität sowie eine Ionenfreisetzung 
die Immun- und Makrophagenreaktion beeinflussen [42]. Die Immun- und Makrophagenreak-
tion ist folglich ausschlaggebend dafür, ob am Ende der biomaterialvermittelten Knochenhei-
lung die Entzündungsphase letztlich zur Knochenneubildung samt Remodellierung beiträgt o-
der ob sie eine chronische Entzündung und eine fibrotische Einkapselung fördert. 
2.1.5 Osteoporose als systemische Erkrankung des Knochens 
Osteoporose ist eine systemische Skeletterkrankung. Der osteoporotische Knochen ist im Ver-
gleich zum gesunden Knochen durch eine reduzierte Knochenmasse sowie eine geschädigte 
Mikroarchitektur gekennzeichnet. Dies führt zu einer verringerten Festigkeit, wodurch ein hö-
heres Frakturrisiko besteht [63]. Die veränderte Mikroarchitektur äußert sich vor allem in der 
trabekulären Struktur der Spongiosa und der Dicke der Kortikalis in Röhrenknochen oder im 
Schenkelhals [3]. In der klinischen Praxis wird Osteoporose basierend auf der Knochenmine-
raldichte (bone mineral density, BMD) diagnostiziert. Die BMD wird mittels Dual-Röntgen-Ab-
sorptiometrie (DXA) in mehreren Regionen des Skeletts bestimmt. Andere, seltener ange-
wandte Methoden sind quantitative Ultraschalluntersuchungen oder die quantitative Compu-
tertomographie [64]. Entsprechend der Festlegungen der Weltgesundheitsorganisation (World 
Health Organisation, WHO) liegt Osteoporose vor, wenn die BMD mindestens 2,5 Standardab-
weichungen unterhalb der durchschnittlichen BMD eines gesunden 30-jährigen Erwachsenen 
liegt [65]. 
Die Abnahme der BMD erfolgt meist schleichend, weshalb die Osteoporose zunächst asymp-
tomatisch verläuft. Oft tritt Osteoporose erst mit dem Auftreten erster klinischer Frakturen in 
Erscheinung [66,67]. Sinterungsfrakturen sind typische osteoporotische Frakturen, die sich in 
Wirbelkörperfrakturen äußern. Dabei knicken die Trabekeln nach und nach ein, verdichten sich 
und werden weiter abgebaut [3]. Auch Handgelenks-, Hüft- und Schenkelhalsfrakturen zählen 
zu häufigen Knochenfrakturen infolge einer Osteoporose [3,19,68]. Wichtig für die Prävention 
osteoporotischer Frakturen ist eine frühzeitige Beurteilung des individuellen Frakturrisikos [66]. 
Mit der Osteoporose geht nicht nur ein höheres Frakturrisiko einher, sondern auch eine ver-
schlechterte Heilungstendenz, da unzureichende Bedingungen für die Frakturheilung vorlie-
gen [69]. Anhand einer in vivo-Studie an Ratten, die durch eine Ovariektomie einen osteoporo-
tischen Knochenstatus entwickelten, gibt es Hinweise darauf, dass der osteoporotische Phä-
notyp Verzögerungen in der Knochenregeneration hervorruft [70]. 
Osteoporose ist das Ergebnis eines Ungleichgewichts zwischen Knochenabbau und Knochen-
neubildung [71,72]. Je nach Ursache dieses gestörten Knochenstoffwechsels lässt sich die 
Osteoporose in zwei Gruppen klassifizieren: die primäre und die sekundäre Osteoporose. Bei 
der primären Osteoporose liegt die Ursache im Knochenstoffwechsel selbst. Wird der Kno-
chenstoffwechsel durch Störungen beeinträchtigt, die nicht unmittelbar mit dem Knochen in 
Verbindung stehen - beispielsweise entzündliche Krankheiten oder Medikamentenbehandlun-
gen - spricht man von der sekundären Osteoporose [64]. Die primäre Osteoporose lässt sich 
wiederum in die high turnover- und die low turnover-Osteoporose unterteilen. Im Falle der 
high turnover-Osteoporose, auch Typ I-Osteoporose, liegt ein erhöhter Knochenumsatz vor. 
Unabhängig von der Aktivität der Osteoblasten ist die Aktivität der Osteoklasten gesteigert, 
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was letztlich zur Reduktion an Knochenmasse führt [66]. Die high turnover-Osteoporose tritt 
häufig bei postmenopausalen Frauen auf, was sich auf den Östrogenabfall nach der Meno-
pause zurückführen lässt (postmenopausale Osteoporose). Der Mangel an Östrogen führt zu 
stark erhöhten Konzentrationen regulatorischer Zytokine wie beispielsweise IL-1, IL-6 oder 
M-CSF. Dies führt wiederum zur Stimulation der Osteoklastogenese sowie der osteoklastären 
Resorption und resultiert in einem Verlust an Knochenmasse [24,73,74]. Die low turnover-Os-
teoporose, auch Typ II-Osteoporose oder senile Osteoporose, tritt bei Männern und Frauen 
fortgeschrittenen Alters gleichermaßen auf [66,75]. Altersbedingt nimmt die Kapazität der MSC 
zur Proliferation und osteogenen Differenzierung ab, wodurch die Knochenneubildung redu-
ziert ist und die Knochenmasse abnimmt [24,76]. Auch weitere Faktoren wie Mangel an Be-
wegung sowie Vitamin D- und Calciummangel beschleunigen den Verlust an Knochenmasse 
[36]. Die Rolle der Osteoklasten für die senile Osteoporose wird in der Literatur kontrovers 
beschrieben. Häufig ist von der unbeeinflussten osteoklastären Aktivität und Resorption die 
Rede. Die senile Osteoporose wird jedoch auch mit einer verminderten Präsenz von Osteo-
blasten und Osteoklasten sowie deren Vorläuferzellen in Verbindung gebracht [77]. 
Während die Versorgung des Osteoporosepatienten mit Vitamin D und Calcium als Basisthe-
rapie verstanden wird, sind gezielte Therapien darauf angelegt, auf die Ursachen der Osteo-
porose auf Zellebene einzuwirken und somit regulierend in den Knochenstoffwechsel einzu-
greifen. Der Eingriff in den Knochenstoffwechsel bedient sich zwei verschiedenen Ansätzen: 
der antiresorptiven und der osteoanabolen Wirkung. Während antiresorptive Präparate die os-
teoklastäre Resorption verlangsamen sollen, sollen osteoanabole die Knochenneubildung sti-
mulieren. Antiresorptive Therapien stellen derzeit die Standardtherapien bei Osteoporose dar. 
Bisphosphonate als klassische Antiresorptiva erzielen ihre Wirkung vor allem durch die 
Apoptose der Osteoklasten, wodurch der für die Knochenneubildung notwendige cross talk 
zwischen Osteoblasten und Osteoklasten unterdrückt wird [19]. Der Fokus neuerer Osteopo-
rosetherapien liegt deshalb auf der Suche nach geeigneten Targets, die in der Lage sind, die 
Knochenneubildung zu stimulieren und die Osteoklasten in ihrer Funktionalität zu hemmen, 
ihre Vitalität aber aufrecht zu erhalten. So reguliert Denosumab, ein Antikörper gegen RANKL, 
die Entwicklung von Osteoklasten, indem er die Interaktion von RANKL mit seinem Rezeptor 
RANK hemmt [20,78,79]. Die Vitalität der Osteoklasten bleibt dabei ebenso erhalten wie im 
Falle eines CTSK-Inhibitors (Odanacatib). Der CTSK-Inhibitor unterdrückt die Funktion des 
Osteoklasten und ermöglicht auf diese Weise den cross talk zwischen Osteoblasten und Os-
teoklasten, was eine Knochenneubildung ermöglicht, die Resorption jedoch unterdrückt [19].  
Rein osteoanabol wirkende Präparate beschränken sich in der klinischen Anwendung derzeit 
auf das Parathormon und dessen Fragment [19]. Das Parathormon stimuliert die Osteoblas-
ten, wodurch indirekt auch Osteoklasten stimuliert werden können [80]. Wird das Hormon in-
termittierend verabreicht, kann eine überwiegende Knochenneubildung gegenüber der osteo-
klastären Resorption erzielt werden [81]. Antikörper gegen Sclerostin bzw. Dickkopf-1 haben 
die verschiedenen Phasen klinischer Studien durchlaufen, sind jedoch bis heute nicht zuge-
lassen. Ihre osteoanabole Wirkung beruht darauf, dass die natürliche Herabregulation der 
Knochenneubildung durch den Eingriff des jeweiligen Antikörpers in den Wnt-Signalweg aus-
geschaltet wird [82]. 
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Strontiumranelat ist ein sowohl resorptionshemmendes als auch osteoanabol wirkendes The-
rapeutikum [19,83]. Es besteht aus zwei stabilen Strontiumatomen, auf denen die resorptions-
hemmende als auch die osteoanabole Wirkung beruht, und einem Molekül der Renelicsäure, 
das als organischer Träger fungiert [84,85]. Eine vertiefende Betrachtung der Wirkung von 
Strontium auf Osteoblasten und Osteoklasten soll in Abschnitt 2.2.3.1 erfolgen. 
2.2 Materialien für den Knochenersatz 
Die Rekonstruktion und Regeneration knöcherner Defekte stellt eine klinische Herausforde-
rung dar. Liegen große segmentale Knochendefekte vor, ist das Regenerationsvermögen des 
Knochens nicht ausreichend, um diese Defekte kritischer Größe vollständig mit Knochenge-
webe zu schließen [86]. Folglich bedarf es Strategien zum Aufbau von Knochengewebe sowie 
einer Defektfüllung, um den natürlichen Heilungsprozess zu unterstützen. Die Erforschung und 
Entwicklung von Möglichkeiten, Knochendefekte in geeigneter Weise zu füllen, beinhaltet Bi-
omaterialien verschiedener Generationen. Hench und Polak (2002) verstanden bioinerte Ma-
terialien als Biomaterialien der ersten Generation. Bioaktive Materialien sowie biologisch ab-
baubare Materialien gehören der zweiten Generation an sowie Materialien zur Stimulation spe-
zifischer zellulärer Reaktionen auf molekularer Ebene der dritten Generation [87]. Die ver-
schiedenen Biomaterialgenerationen sollten dabei nicht als chronologisch, sondern als kon-
zeptionell verstanden werden [88]. Je nach Anwendung muss ein Biomaterial bestimmte Ei-
genschaften aufweisen und verschiedenen Anforderungen gerecht werden. Folglich sind Bio-
materialien aller Generationen bis heute Gegenstand der Forschung und Entwicklung. Im Fol-
genden beschäftigt sich Abschnitt 2.2.1 mit den Anforderungen an Knochenersatzmaterialien 
und deren Eigenschaften. 
2.2.1 Anforderungen an Knochenersatzmaterialien 
Knochenersatzmaterialien bezeichnen Materialien synthetischen oder biologischen Ur-
sprungs, die zur Rekonstruktion von Knochendefekten eingesetzt werden können. Die Haupt-
aufgabe eines Knochenersatzmaterials liegt in der Wiederherstellung der biologischen, struk-
turellen und mechanischen Funktionen des zu ersetzenden Gewebes [89]. An ein ideales Kno-
chenersatzmaterial wird eine Vielzahl an Anforderungen gestellt. Ein solches Knochenersatz-
material soll neben biokompatibel auch osteointegrativ, osteokonduktiv und osteoinduktiv sein. 
Ein ideales Knochenersatzmaterial soll auch degradierbar und resorbierbar sein, strukturell 
dem Knochen ähnlich sein sowie mit dem Knochen vergleichbare mechanische Eigenschaften 
besitzen. Zudem soll es ohne die Beeinträchtigung seiner positiven Eigenschaften sterilisier-
bar und individuell an die Defektform anpassbar sein [90].  
Oftmals lassen sich die verschiedenen Anforderungen nur schwer miteinander vereinen. Dies 
betrifft vor allem die Degradation und Resorbierbarkeit, die Porosität sowie die mechanische 
Festigkeit. In der Rekonstruktion von Knochendefekten werden deshalb zwei Ansätze verfolgt, 
bei denen verschiedene Anforderungen im Vordergrund stehen. Der Fokus der Massivimplan-
tate liegt auf deren mechanischer Stabilität für den Einsatz in lastbeanspruchten Bereichen. 
Da das Einwachsen von Knochengewebe nicht möglich ist, müssen Implantat und umgeben-
der Knochen eine feste Bindung zueinander ausbilden. Im Rahmen des tissue engineering 
fungieren sogenannte Scaffolds als temporäre Gerüststrukturen und ermöglichen durch ihre 
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Porosität das Einwachsen von Knochengewebe und Blutgefäßen, was die Osteointegration 
gewährleistet. Während sich neues Knochengewebe bildet, soll das eingebrachte Material de-
gradieren und resorbiert werden [91]. Im Folgenden soll auf die wichtigsten Anforderungen an 
ein Knochenersatzmaterial eingegangen werden. 
Biokompatibilität 
Eine übergeordnete Fähigkeit, denen alle Biomaterialien gerecht werden müssen, ist die Bio-
kompatibilität. Gemäß Williams (2008) bezieht sich die Biokompatibilität allgemein auf die Fä-
higkeit eines Materials, seine gewünschte Funktion bezüglich einer medizinischen Therapie 
auszuführen. Das Material soll dabei keine unerwünschten lokalen oder systemischen Wirkun-
gen beim Empfänger oder Nutznießer der Therapie hervorrufen. Das Material soll die am bes-
ten geeignete, positive zelluläre oder gewebliche Reaktion in der spezifischen Situation bewir-
ken und die klinisch relevante Leistung der Therapie optimieren. Biokompatibilität beschreibt, 
kurzgefasst, die Fähigkeit eines Materials, mit einer geeigneten Wirtsreaktion in einer spezifi-
schen Anwendung zu funktionieren [92].  
Die Begriffe biotolerant, bioinert und bioaktiv sind der Biokompatibilität untergeordnet [93]. Als 
biotolerant wird ein Material bezeichnet, das zwar vom lebenden Gewebe akzeptiert wird, das 
jedoch auch die Bildung von Einkapselungen aus Bindegewebe an der Implantatoberfläche 
initiiert. In Bezug auf den Knochen wird von einer Distanzosteogenese gesprochen. Der sich 
daraus ergebende fehlende Formschluss kann auch mögliche Implantatlockerungen hervorru-
fen. Im Gegensatz dazu weisen bioinerte Materialien eine formschlüssige Grenzfläche zum 
Knochen auf. Sie ermöglicht eine Kontaktosteogenese, bei der sich Knochengewebe in der 
unmittelbaren Umgebung des bioinerten Materials bildet und in Richtung der Implantatoberflä-
che wächst. Wünschenswerter für Knochenersatzmaterialien ist eine form- und kraftschlüssige 
Grenzfläche zum Knochen, die bioaktive Materialien aufweisen. Bei der Verbundosteogenese 
erfolgt die Knochenneubildung an der Oberfläche des bioaktiven Materials und gegebenenfalls 
auch im umliegenden Gewebe. Im Folgenden soll auf die Bioaktivität noch einmal vertieft als 
Anforderung an ein Knochenersatzmaterial eingegangen werden. 
Bioaktivität 
Die Bioaktivität hat, zugeordnet zum Forschungsfeld der Biomaterialien, speziell der Knochen-
ersatzmaterialien, mit der Zeit eine Entwicklung in ihrer Begrifflichkeit vollzogen. Entsprechend 
der Vereinbarungen während einer Konsenskonferenz der European Society for Biomaterials 
(ESB) 1987 ist ein Material bioaktiv, wenn es so konzipiert ist, dass es spezifische biologische 
Aktivität induziert [94]. Für bioaktive Knochenersatzmaterialien wird die gewünschte Gewebs-
reaktion durch eine Bindung des Materials zum nativen Knochen erreicht. Kokubo und Taka-
dama (2006) spezifizierten und vertieften diesen Ansatz, indem sie die Ausbildung von kno-
chenähnlichem Apatit auf der Materialoberfläche bei Implantation in den lebenden Organismus 
als eine essentielle Voraussetzung für die Bindung eines Materials an den Knochen ansahen 
[95]. Außerdem ist nach Kokubo und Takadama die Apatitbildung der in vivo-Situation auch 
in vitro in simulierter Körperflüssigkeit (simulated body fluid, SBF) reproduzierbar. SBF weist 
Ionenzusammensetzungen nahe der des menschlichen Blutplasmas auf [95,96]. Folglich wird 
unter einem bioaktiven Material durch Kokubo und Takadama ein Material verstanden, auf 
dem sich knochenähnlicher Apatit selektiv nach dem Einlegen in serumähnlicher Lösung bildet 
[95,97]. Bohner und Lemaitre (2009) kritisierten die Beurteilung der Bioaktivität mit Hilfe von 
SBF, da dies nicht nur die Gefahr von falsch positiven, sondern auch von falsch negativen 
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Ergebnissen birgt. Materialien, die sich in vitro mittels SBF als bioaktiv erwiesen, zeigten 
in vivo keine Bioaktivität. Bohner und Lemaitre schlagen für die Beurteilung der Bioaktivität 
in vitro einen iterativen Ansatz vor. Zunächst soll ein Abgleich zwischen der in vitro Apatitbil-
dung in SBF auf einem Referenzmaterial (beispielsweise Bioglas oder Hydroxylapatit) und 
dem zu untersuchenden Material erfolgen. Ebenso soll ein Abgleich zwischen der Mineralab-
scheidung in vitro und in vivo auf dem Referenzmaterial erfolgen. Bis zum Erreichen überein-
stimmender Apatitabscheidungen soll die Inkubationslösung durch weitere Ionen oder Prote-
ine variiert werden [94]. 
Für die Bewertung der Biomaterialien der vorliegenden Arbeit sollen sowohl SBF als auch ein 
proteinhaltiges Medium als Belege der Bioaktivität genutzt werden. Die Kenntnis der Beein-
flussung dieser Medien durch das inkubierte Biomaterial ist notwendig, um später Korrelatio-
nen zu zellulären Reaktionen interpretieren zu können. 
Degradation und Resorption 
Degradation und Resorption sind zwei allgemeine Begriffe, die für eine spezifischere Definition 
einem entsprechenden Fachgebiet zugeordnet werden müssen. Im Allgemeinen bezeichnet 
die Degradation einen Abbauprozess, der gleichzeitig eine wichtige Voraussetzung für die Re-
sorption ist. Im Gegensatz dazu handelt es sich bei der Resorption allgemein um die aktive 
Stoffaufnahme in biologischen Systemen. In Bezug auf den Knochenstoffwechsel sind Osteo-
klasten die Akteure der Degradation und Resorption des Knochens (Abschnitt 2.1.3.1). Oste-
oklasten lösen durch Ansäuerung die anorganischen Bestandteile des Knochens an. Die or-
ganischen Bestandteile des Knochens werden hingegen enzymatisch abgebaut [20–23]. Hier-
für werden lysosomale Enzyme wie CTSK, TRAP und MMP-1 aus der Zelle geschleust, um 
anschließend proteolytisch die organischen Komponenten des Knochens zu degradieren [20–
22]. Abbauprodukte der anorganischen und organischen Knochenbestandteile werden ferner 
vom Osteoklasten aufgenommen, wo sie teilweise intrazellulär weiter degradiert werden und 
letztlich aus der Zelle transportiert werden [20,24]. Resorptionslakunen sind das Ergebnis der 
stattgefundenen osteoklastär gesteuerten Degradation und Resorption [25,26]. In der Literatur 
wird der Begriff Resorption oftmals als Synonym für die stattgefundene Degradation von Kno-
chen oder Biomaterialien durch Osteoklasten verwendet. Als solches wird der Begriff Resorp-
tion auch in der vorliegenden Arbeit verwendet. 
Für Biomaterialien, die zum Zweck der Defektfüllung in den Knochenstoffwechsel eingebracht 
werden, werden azelluläre und zellulär gesteuerte Mechanismen der Degradation unterschie-
den. Die azelluläre Degradation beinhaltet den physikochemischen Abbau des Materials in 
Flüssigkeiten unter physiologischen Bedingungen [98]. Die zelluläre Degradation geht häufig 
mit der Resorption einher und kann sowohl spezifisch durch Osteoklasten als auch unspezi-
fisch durch umliegende Zellen erfolgen. Die physikalische Fragmentierung ist oftmals eine 
Folge eines Verlusts an struktureller Integrität im Zuge der azellulären und zellulär gesteuerten 
Degradation [99]. Auf welche Weise die Degradation und Resorption verlaufen, hängt von der 
Werkstoffklasse ab, zu der das Knochenersatzmaterial gehört. Handelt es sich um anorga-
nisch-nichtmetallische Werkstoffe, beispielsweise Calciumphosphate, beschreibt die physiko-
chemische Degradation Auflösungs- und Abscheidungsprozesse sowie Phasenumwandlungs-
prozesse, die aus dem Austausch von Ionen an der Grenzfläche des festen Materials zur flüs-
sigen Umgebung resultieren [99,100]. Polymere Knochenersatzmaterialien degradieren hin-
gegen über die Spaltung von Polymerketten, wodurch niedrigmolekulare Spezies entstehen 
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[99]. Detaillierter soll auf die azelluläre und zelluläre Degradation von Polymeren und anorga-
nisch-nichtmetallischen Werkstoffen in Abschnitt 2.2.2.2 eingegangen werden. 
Spezifisch können Biomaterialien durch Osteoklasten degradiert und resorbiert werden. Ähn-
lich wie beim Knochen selbst, erfolgen der osteoklastäre Angriff des Materials durch die An-
säuerung der mineralischen Bestandteile sowie der Abbau der Organik durch Enzyme. Neben 
der spezifischen Degradation durch Osteoklasten ist dies auch unspezifisch durch umgebende 
Zellen im Gewebe möglich. Makrophagen sind eine der ersten Zellarten, die eine Biomateria-
loberfläche nach der Implantation besiedeln, weshalb sie eine maßgebliche Rolle bei der De-
gradation des Materials einnehmen. Makrophagen können die Degradationsprodukte des Bi-
omaterials, beispielsweise Moleküle, Fragmente oder Partikel, aus dem extrazellulären Raum 
degradieren. In Abhängigkeit der Fragment- bzw. Partikelgröße können diese von Makropha-
gen phagozytiert oder umhüllt und schließlich intrazellulär degradiert werden. Im Falle großer 
Partikel erfolgt die extrazelluläre Degradation durch Enzyme und/oder Ansäuerung [100].  
Für die Untersuchungen der azellulären Degradation in vitro werden in der Regel physiologi-
sche Salzlösungen verwendet. In diesen vereinfachten Lösungen korreliert das Auflösungs-
verhalten des Biomaterials mit seinem Löslichkeitsprodukt. Zudem wirkt sich der pH-Wert der 
Lösung im Falle der Calciumphosphate maßgeblich auf die Materialauflösung aus. Um für die 
Bewertung der Degradation der in vivo-Situation näher zu kommen, ist der Einsatz von kom-
plexen, übersättigten Lösungen, wie beispielsweise SBF oder Zellkulturmedium samt Serum, 
gängige Praxis [99]. Diese Vorgehensweise soll auch die Grundlage der Degradationsstudien 
der vorliegenden Arbeit bilden. Die in vitro-Untersuchung der zellulär gesteuerten Resorption 
soll in der vorliegenden Arbeit mit Hilfe von Monozyten/Osteoklasten-Zellkulturen erfolgen. 
Ähnlich wie im Falle des nativen Knochens sind Resorptionslakunen auf der Biomaterialober-
fläche das Ergebnis einer stattgefundenen osteoklastär gesteuerten Resorption. 
Für den Erfolg eines Knochenersatzmaterials ist die Kenntnis seiner Degradationseigenschaf-
ten von essentieller Bedeutung. Um die Lastübertragung auf den sich bildenden Knochen zu 
erleichtern, sollte die Kinetik der Degradation und Resorption des Ersatzmaterials mit der Re-
generationsrate des Knochengewebes einhergehen [101]. Entscheidend sind auch Degrada-
tionsprodukte, die in den Organismus freigesetzt werden und gegebenenfalls umliegende Zel-
len beeinflussen können. Wünschenswert ist folglich die Stimulation spezifischer zellulärer Re-
aktionen auf molekularer Ebene mit Hilfe der Degradationsprodukte des Biomaterials, worauf 
nachfolgend eingegangen wird. 
Stimulation spezifischer zellulärer Reaktionen 
Mit dem Ziel, das Ersatzmaterial aktiv in den Regenerationsprozess des nativen Gewebes 
einzubeziehen, ergibt sich die Anforderung nach der Stimulation spezifischer zellulärer Reak-
tionen. Materialien für den Knochenersatz sollen in der Lage sein, die Knochenneubildung zu 
fördern. In erster Linie gilt es hierfür, Osteoblasten und deren Vorläuferzellen zu stimulieren. 
Die Zellen sollen zur Proliferation und Differenzierung angeregt werden, sodass sie in der Lage 
sind, eine extrazelluläre Matrix zu synthetisieren, die später mineralisiert werden kann [87]. 
Strategien, mit dem Knochenersatzmaterial die Osteogenese anzuregen, reichen von der Nut-
zung verschiedener physikalischer und chemischer Eigenschaften des Materials selbst über 
Makromoleküle, die Signalprozesse und die Funktionalität von Zellen beeinflussen bis hin zur 
Immobilisierung und Freisetzung von Wachstums- und Transkriptionsfaktoren [102]. 
2 Stand des Wissens 
19 
Für die vorliegende Arbeit sind vor allem die chemischen und physikalischen Eigenschaften 
eines Biomaterials zur Stimulation der Osteogenese von Bedeutung. Bereits mit der Auswahl 
der chemischen Zusammensetzung des Biomaterials kann auf die Stimulation der Knochen-
neubildung Einfluss genommen werden. Hierfür werden vor allem synthetische Calciumphos-
phate aufgrund ihrer Ähnlichkeit mit dem anorganischen Bestandteil des Knochens (Knochen-
apatit) verwendet. In Verbindung mit der chemischen Zusammensetzung des Biomaterials 
sind auch dessen Degradationsprodukte zu sehen. Unter Kenntnis der Degradationseigen-
schaften des Knochenersatzmaterials kann in vorbedachter Weise mit Hilfe der Degradations-
produkte stimulierend auf die Osteogenese eingewirkt werden. Darüber hinaus stellen Para-
meter wie die Porosität des Knochenersatzmaterials, speziell die Porengröße, sowie Rauhei-
ten und Oberflächengeometrien Möglichkeiten dar, um Osteoblasten zu stimulieren [103–111]. 
Korrelationen zwischen der Werkstoffgruppe, ihren typischen Eigenschaften und der Stimula-
tion der Knochenneubildung sollen in Abschnitt 2.2.2 erläutert werden. 
Die bisherigen Ausführungen galten vornehmlich der Stimulation der Heilung von Knochende-
fekten knochengesunder Patienten. Liegt ein osteoporotischer Knochenstatus vor, sind der 
Knochenabbau und die Knochenneubildung zellulär bedingt im Ungleichgewicht, wie in Ab-
schnitt 2.1.5 beschrieben wurde. Im Vergleich zu knochengesunden Patienten haben Osteo-
porosepatienten ein erhöhtes Frakturrisiko sowie eine verschlechterte Heilungstendenz der 
Frakturen [66,67,69,70]. Die Stimulation der Knochenneubildung ergibt sich folglich als über-
geordnete Anforderung an Knochenersatzmaterialien, die in Defekte des osteoporotischen 
Knochens eingebracht werden sollen. Weitere Anforderungen richten sich nach dem Typen 
der Osteoporose (Abschnitt 2.1.5). Im Falle einer high turnover-Osteoporose gilt es zusätzlich, 
den osteoklastär gesteuerten Knochenabbau moderat zu reduzieren. Liegt hingegen eine 
low turnover-Osteoporose vor, so sollte das Knochenersatzmaterial derart regulierend in den 
Knochenstoffwechsel eingreifen, dass die Gesamtpopulation der Zellen (Osteoblasten und 
Osteoklasten) erhöht wird. 
Neben der Reaktion der Hauptakteure der Knochenregeneration - Osteoblasten und Osteo-
klasten - wird auch der Immun- und Makrophagenreaktion, wie in Abschnitt 2.1.4 beschrieben, 
eine wichtige Rolle für die Heilung des Knochens zugeschrieben [48,49]. Materialien für den 
Knochenersatz sollen folglich auch in der Lage sein, eine angemessene Immunreaktion zu 
stimulieren. Wünschenswert ist die Entwicklung von heilungsfördernden M2-Makrophagen, die 
die Knochenneubildung sowie die Vaskularisierung fördern anstatt eine fibrotische Fremdkör-
perreaktion zu initiieren. Eine Vielzahl von materialseitigen Faktoren - beispielsweise die Ober-
flächeneigenschaften des Biomaterials, Partikelgrößen, die Porosität sowie die Ionenfreiset-
zung aus dem Biomaterial - kann die Immunreaktion beeinflussen [42]. 
Osteointegration, Osteokonduktion und Osteoinduktion 
Die Wirkung eines Knochenersatzmaterials auf das umliegende Gewebe wird durch die Be-
griffe Osteointegration, Osteokonduktion und Osteoinduktion beschrieben. Materialien, die 
eine chemische Bindung zur Knochenoberfläche ohne eine dazwischenliegende fibrotische 
Schicht bilden, sind osteointegrativ [112]. Osteokonduktive Materialien haben die Kapazität, 
die Entwicklung von knöchernem Gewebe zu unterstützen. Sie fungieren als eine Art Leitlinie 
für die Adhärenz und Migration von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen, die darüber hin-
aus als interkonnektierende Strukturen die Ausbildung neuer Blutgefäße unterstützen [89,90]. 
Osteoinduktive Materialien sind in der Lage, die Knochenneubildung auch an Stellen im Körper 
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zu induzieren, die für die Knochenbildung untypisch sind (heterotopische Ossifikation) [89]. 
Die Induktion undifferenzierter MSC zur Differenzierung in Osteoblasten geht in der Regel von 
Wachstumsfaktoren wie bone morphogenetic protein (BMP) aus, was letztlich zur Knochen-
neubildung führt [89,90]. Osteogene Materialien beinhalten zudem lebende Zellen, die in der 
Lage sind, selbst Knochensubstanz zu produzieren [113]. 
2.2.2 Überblick über natürliche und artifizielle Knochenersatzmaterialien 
Materialien für den Knochenersatz, die in der Chirurgie verwendet werden, sind häufig natür-
licher Herkunft. Besonders autologe Knochentransplantate weisen hervorragende Eigenschaf-
ten für die Heilung knöcherner Defekte auf. Vorrangig ihre limitierte Verfügbarkeit bedingt das 
Ausweichen auf allogene oder xenogene Knochentransplantate sowie auf artifizielle Knochen-
ersatzmaterialien. Im Folgenden sollen natürliche und artifizielle Ersatzmaterialien kurz vorge-
stellt und hinsichtlich der Erfüllung des Anforderungsprofils an den Knochenersatz (Ab-
schnitt 2.2.1) beschrieben werden. 
2.2.2.1 Autologe, allogene und xenogene Knochentransplantate 
Bis heute stellt autologer Knochen den „Goldstandard“ bei der Rekonstruktion knöcherner De-
fekte dar. Autologer Knochen stammt vom Patienten selbst und wird diesem beispielsweise 
aus dem Beckenkamm entnommen. Der dadurch entstehende Zweiteingriff mit allen entspre-
chenden Risiken stellt neben der begrenzten Verfügbarkeit des autologen Knochens einen 
Nachteil dar [113]. Nichtsdestotrotz überwiegen die zahlreichen Vorteile des autologen Kno-
chens. Autologer Knochen wird häufig in Form von Spongiosa transplantiert. Das trabekuläre 
Netzwerk, die enthaltenen gewebespezifischen Zellen sowie Proteine und Wachstumsfaktoren 
verleihen dem autologen Knochen seine optimalen osteokonduktiven und osteoinduktiven Ei-
genschaften. Hinzu kommt ein Minimum an immunologischen Reaktionen [90]. 
Allogene Transplantate von toten oder lebenden Spendern gleicher Spezies stellen eine Alter-
native zu autologem Knochen dar. Allogene Transplantate werden einem notwendigen Sterili-
sationsschritt unterzogen, sodass es ihnen im Gegensatz zu autologen Transplantaten an le-
benden Zellen fehlt. Dennoch ist allogener Knochen mit seinen osteokonduktiven und redu-
zierten osteoinduktiven Eigenschaften in der Lage, die Defektheilung zu unterstützen. Die 
Nachteile allogener Transplantate bestehen in der Möglichkeit, Infektionen zu übertragen so-
wie immunologische Reaktionen des Empfängers auf das Transplantat hervorzurufen 
[90,113]. Ein gängiges allogenes Knochenersatzmaterial ist die demineralisierte Knochen-
matrix. Durch geeignete Prozessierung werden die anorganischen Knochenbestandteile ent-
fernt, sodass ein Material aus Kollagen, Proteinen und Wachstumsfaktoren resultiert. 
Xenogene Knochentransplantate entstammen Spendern anderer Spezies, die einer Behand-
lung zur Entfernung der zellulären Bestandteile unterzogen werden. Typischerweise handelt 
es sich um die anorganischen Bestandteile von Rinder-, Schweine- oder Pferdeknochen. 
Diese werden durch thermische Behandlung von allen organischen Bestandteilen befreit, so-
dass ein Knochenersatzmaterial mit osteokonduktiven Eigenschaften resultiert. Auch die Ver-
wendung der demineralisierten Knochenmatrix, ausgehend von beispielsweise bovinem Kno-
chen, ist ein gängiger xenogener Knochenersatz [90]. Ähnlich wie bei allogenen Materialien 
besteht auch für die xenogenen die Möglichkeit, Immunreaktionen beim Empfänger hervorzu-
rufen sowie Pathogene zu übertragen. 
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Insgesamt besteht eine so große Nachfrage an Knochenersatz, dass dieser Bedarf durch au-
tologen und allogenen Knochen sowie xenogene Produkte nicht gedeckt werden kann. Aus 
diesem Grund besteht die Notwendigkeit der Erforschung und Entwicklung artifizieller Kno-
chenersatzmaterialien. 
2.2.2.2 Artifizielle Knochenersatzmaterialien 
Artifizielle Knochenersatzmaterialien bieten neben ihrer unbegrenzten Verfügbarkeit vor allem 
den Vorteil ihrer einfachen Prozessierbarkeit sowie der Anpassbarkeit ihrer Eigenschaften. 
Materialien für den Knochenersatz sind in allen Werkstoffgruppen zu finden. Eine Vielzahl an 
Knochenersatzmaterialien, vor allem verschiedene Verbundwerkstoffe, befindet sich im Be-
reich der Forschung. Artifizielle Knochenersatzmaterialien, die in der Chirurgie Anwendung 
finden, sollen im Folgenden in Bezug auf die in Abschnitt 2.2.1 angeführten Anforderungen an 
den Knochenersatz kurz vorgestellt werden. Metalle sollen an dieser Stelle nur erwähnt wer-
den, da sie nur bedingt als Knochenersatzmaterialien eingesetzt werden. Ihre mechanischen 
Eigenschaften eignen sich zwar hervorragend für die Anwendung in lasttragenden Bereichen, 
jedoch kann der hohe E-Modul typischer Metalle wie Titan, Titanlegierungen oder Edelstahl 
stress shielding induzieren. Darüber hinaus bleibt bei ihnen die Degradation, mit Ausnahme 
von degradierbaren Magnesiumlegierungen aus dem Bereich der Forschung, aus. 
Polymere als Knochenersatzwerkstoffe 
Degradierbare Polymere finden nur begrenzt als Materialien für die Rekonstruktion von Kno-
chengewebe Anwendung. Die Gruppe der natürlichen Polymere beinhaltet Proteine wie bei-
spielsweise Kollagen, Gelatine, Fibrin oder Seide und Polysaccharide wie Alginat, Stärke, Chi-
tin und Chitosan oder Hyaluronsäurederivate [114]. Natürliche Polymere zeichnen sich beson-
ders durch ihre Degradation und ihre Ähnlichkeit zu den im Körper vorkommenden Proteinen 
aus. Aufgrund des natürlichen Ursprungs kommt es zu Variationen in den mechanischen und 
Degradationseigenschaften, die sich darüber hinaus nicht kontrollieren lassen [115]. Im Ge-
gensatz zu den natürlichen Polymeren werden synthetische Polymere unter kontrollierten Be-
dingungen hergestellt, was sich in der Reproduzierbarkeit mechanischer und physikalischer 
Eigenschaften äußert [115]. Für synthetische Polymere gibt es eine Vielzahl an Verarbei-
tungs- und Formgebungsmöglichkeiten [116]. Die Gruppe der synthetischen Polymere umfasst 
sowohl degradierbare als auch nichtdegradierbare Polymere, wobei letztere nur erwähnt wer-
den sollen. Hierzu zählt beispielsweise Polymethylmethacrylat (PMMA), das klinisch vor allem 
als PMMA-Knochenzement bei der Augmentation von Implantaten oder bei der Vertebroplas-
tie zum Einsatz kommt [86]. Häufig verwendete degradierbare, synthetische Polymere für den 
Knochenersatz sind Polyester wie beispielsweise Polylactid, Polyglycolid oder Polycaprolac-
ton sowie deren Copolymere. Durch die Synthese von Copolymeren lassen sich die Degrada-
tionsgeschwindigkeit und mechanischen Eigenschaften gezielt einstellen. 
Die Degradation von Polymeren basiert auf der Spaltung von Polymerketten, wodurch niedrig-
molekulare Spezies resultieren [99,117]. Die wichtigste Reaktion stellt dabei die Hydrolyse dar 
[117]. Die Degradationsrate infolge der Hydrolyse hängt von verschiedenen Faktoren ab, wie 
der Art der chemischen Bindung, der Zusammensetzung des Copolymers, der Höhe der Was-
seraufnahme durch das Polymer und dem pH-Wert der umgebenden Flüssigkeit [99]. Die Zu-
sammensetzung des Polymers samt der zugrundeliegenden Bindungen bestimmen seine 
Hydrolysierbarkeit sowie die Zugänglichkeit der zu spaltenden Bindungen für Enzyme und 
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Flüssigkeiten. Aber auch die Hydrophilität des Materials, die Morphologie und Kristallinität des 
Polymers sowie seine Molmasse bestimmen die Degradationseigenschaften. Darüber hinaus 
kann eine saure oder basische Umgebung den hydrolytischen Abbau des Materials katalysie-
ren. Der Abbau kann ausgehend von der Oberfläche des Materials erfolgen oder über das 
gesamte Materialvolumen. In vivo ist neben der hydrolytischen Degradation in der umgeben-
den Flüssigkeit auch der Einfluss von Enzymen und der Gewebereaktion entscheidend für den 
Materialabbau [99]. Vor allem im Falle natürlicher Polymere wie Kollagen oder Gelatine erfolgt 
die Kettenspaltung durch Enzyme wie CTSK oder MMP. Während der akuten Entzündung 
nach der Implantation produzieren Immunzellen reaktive Spezies, die Polymerketten oxidieren 
können und damit zum Materialabbau beitragen können. Darüber hinaus liegt in vivo neben 
dem passiven Transport der Degradationsprodukte durch Auflösung und Diffusion auch ein 
aktiver Abtransport durch Phagozyten vor, der zum Masseverlust des Polymers beiträgt. So 
können Partikel, die kleiner als 10 µm sind, von Makrophagen phagozytiert werden [118]. Auch 
die Darreichungsform, Geometrie und Größe des Materials beeinflusst dessen Degradation 
[99]. Mit einer größeren Oberfläche, die der umgebenden Flüssigkeit ausgesetzt ist, besteht 
ein größeres Ausmaß an Degradationsprodukten, die frei werden, sodass das Material schnel-
ler degradiert. Gleichzeitig können die Oberfläche und deren Morphologie die Gewebereaktion 
und folglich die Degradation in vivo beeinflussen. 
Anorganisch-nichtmetallische Knochenersatzwerkstoffe 
Anorganisch-nichtmetallische Knochenersatzmaterialien werden häufig zur Rekonstruktion 
knöcherner Defekte eingesetzt. Die Gruppe dieser Knochenersatzmaterialien umfasst sowohl 
kristalline Keramiken, bevorzugt aus Calciumphosphaten, als auch amorphe bioaktive Gläser. 
Zur Gruppe der anorganisch-nichtmetallischen Knochenersatzwerkstoffe gehört auch das als 
„Pflaster von Paris“ bezeichnete Calciumsulfat, das zum Ende des 19. Jahrhunderts als Füll-
material für Knochendefekte verwendet wurde [117]. Dies soll an dieser Stelle nur erwähnt 
werden, da es aufgrund seines schlecht vorhersagbaren Abbauprofils auf lange Sicht zu keiner 
großen klinischen Bedeutung gelangte. 
Keramiken und Zemente aus Calciumphosphat sind vor allem aufgrund ihrer chemischen Ähn-
lichkeit zur anorganischen Komponente des Knochens häufig verwendete Knochenersatzma-
terialien. Während Calciumphosphatkeramiken durch Sintern unter hohem Druck bei hohen 
Temperaturen (1000-1500 °C) hergestellt werden, sind Calciumphosphatzemente das Produkt 
aus mindestens zwei individuellen, pulverförmigen Calciumphosphatphasen, die nach der Ab-
bindereaktion calciumdefizitären Hydroxylapatit oder Brushit bilden [117,119,120]. Auch in ih-
rer Darreichungsform unterscheiden sich die Keramiken von den Zementen [117]. Die festen, 
nichtformbaren Calciumphosphatkeramiken werden als Blöcke, Zylinder oder Granulate mit 
Porositäten von kompakt bis makroporös verwendet. Bei ausreichender Porosität sind Calci-
umphosphatkeramiken osteokonduktiv. Problematisch sind die fehlende Plastizität für die Fül-
lung von Defekten mit komplexer Geometrie sowie das drohende Abdriften der Granulate aus 
dem Defektbereich. Calciumphosphatzemente dienen hingegen der Auffüllung eines Kno-
chendefektes mit individueller Anpassung an die Defektgeometrie. Durch das Mischen der 
Ausgangskomponenten mit einer wässrigen Lösung entsteht eine formbare Paste, die im De-
fekt in situ aushärtet. Die mechanischen Eigenschaften, insbesondere die geringe mechani-
sche Festigkeit und Bruchzähigkeit, stellen einen Nachteil der Calciumphosphatkeramiken und 
-zemente dar [121]. 
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Keramiken und Zemente aus Calciumphosphat sind durch ihre generelle Degradierbarkeit und 
Resorbierbarkeit charakterisiert, die jedoch in Abhängigkeit verschiedener Faktoren variieren. 
Die physikochemische Degradation beinhaltet Auflösungs- und Abscheidungsprozesse sowie 
Phasenumwandlungsprozesse, die aus dem Austausch von Ionen an der Grenzfläche des 
festen Materials zur flüssigen Umgebung resultieren [99,100]. Dieser Ionenaustausch wird 
maßgeblich von der Löslichkeit des entsprechenden Calciumphosphats bestimmt [99,122]. Die 
Löslichkeit eines Stoffs, ausgedrückt durch sein Löslichkeitsprodukt, ist eine thermodynami-
sche Stoffkonstante, die vom Lösungsmittel (chemische Zusammensetzung, Sättigungszu-
stand und pH-Wert), dem Druck und der Temperatur abhängig ist. Beispielsweise weisen Ke-
ramiken aus stöchiometrischem Hydroxylapatit eine stark kristalline Struktur auf und sind bei 
neutralen pH-Werten nahezu unlöslich [1,119]. Im Gegensatz dazu unterliegt Tricalciumphos-
phat chemischen Lösungsprozessen, was die Degradation der Keramik bewirkt [123]. Neben 
der thermodynamischen Löslichkeit der Calciumphosphatphase spielen auch die Kristallinität 
des Biomaterials und mögliche Additive eine Rolle [99]. Ein Biomaterial ist umso schneller 
abbaubar, je weniger kristallin es ist. Dies geht häufig auch mit der Substitution von Ionen 
einher, wie beispielsweise Carbonationen. Auch die Darreichungsform und Geometrie des Ma-
terials beeinflussen dessen Degradation. Je größer die Oberfläche ist, die der flüssigen Um-
gebung ausgesetzt ist, desto schneller degradiert das Material aufgrund des größeren Ausma-
ßes des Ionenaustausches. Die Resorption von Calciumphosphatkeramiken und -zementen 
durch Osteoklasten erfolgt auf eine ähnliche Weise wie die des Knochenminerals, nämlich 
durch Auflösungsprozesse in saurer Umgebung innerhalb der sealing zone [100]. Auch die 
osteoklastäre Resorption lässt sich mit Hilfe einiger physikochemischer Materialparameter be-
einflussen. Ebenso wie im Falle der azellulären Degradation stellen auch für die osteoklastäre 
Degradation Löslichkeit, Kristallinität und Additive Einflussfaktoren dar [99]. Aber auch Ober-
flächeneigenschaften wie Rauheiten können Osteoklasten in ihrer Resorption beeinflussen 
[105,124]. Die Degradation von Calciumphosphaten umfasst neben den eben beschriebenen 
Auflösungsprozessen auch Abscheidungsprozesse. Ionen aus der Umgebung, beispielsweise 
aus SBF, Zellkulturmedium oder Blut sowie Ionen, die zuvor aus dem Biomaterial in die Um-
gebung freigesetzt wurden, formieren sich zu einer Apatitschicht (Bioaktivität) [122]. 
Bioaktive Gläser, die auch als Bioglas bezeichnet werden, stellen synthetische Knochener-
satzmaterialien auf der Basis von Silikat dar. Nach der in den 1970ern entwickelten Zusam-
mensetzung bestehen Biogläser aus Siliziumdioxid, Natriumoxid, Calciumoxid und Phosphor-
pentoxid [125]. Neben der Osteokonduktivität ist eine besondere Eigenschaft der Biogläser 
ihre Bioaktivität, die sich in der Bildung einer Schicht aus carbonatsubstituiertem Hydroxyla-
patit auf der Oberfläche des Bioglases bei Kontakt mit Körperflüssigkeit äußert [126]. In vivo 
kann so eine feste Bindung zwischen Knochen und Bioglas entstehen. Die physikochemische 
Degradation der Biogläser beinhaltet die Prozesse des Auswaschens, der Auflösung und der 
Präzipitation [127]. Zunächst werden Natriumionen aus der Oberfläche des Bioglases heraus-
gespült und durch Wasserstoffionen ersetzt, sodass eine silikatreiche Schicht entsteht. Auf 
dieser lagert sich wiederum eine Schicht aus amorphem Calciumphosphat an, die zu einer 
Apatitschicht kristallisiert. Als Folge der Auflösung der Biogläser werden Silikat- und Calciumi-
onen als Degradationsprodukte aus dem Material freigesetzt. Durch Zellkulturversuche wurde 
in vitro gezeigt, dass diese Degradationsprodukte für die Stimulation von Osteoblasten verant-
wortlich sind, wodurch bioaktive Gläser auch in vivo in der Lage sind, die Knochenneubildung 
zu stimulieren [127]. Ein Nachteil bioaktiver Gläser liegt in ihren mechanischen Eigenschaften. 
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Sie weisen eine geringe Festigkeit sowie eine geringe Bruchzähigkeit auf [128]. Die Degrada-
tion und Bioaktivität sowie biologische und mechanische Eigenschaften der bioaktiven Gläser 
lassen sich vorzugsweise durch Variation der Zusammensetzung und des Herstellungspro-
zesses steuern [126,127]. 
Verbundwerkstoffe als Knochenersatzwerkstoffe 
Einphasige Materialien können das komplexe Anforderungsprofil an den Knochenersatz (Ab-
schnitt 2.2.1) oftmals nicht erfüllen. Verbundwerkstoffe ermöglichen die Kombination der vor-
teilhaften Eigenschaften mehrere Einzelmaterialien. Die Materialgruppe der Verbundwerk-
stoffe für den Knochenersatz umfasst sowohl Organik/Organik-Verbundwerkstoffe als auch 
Anorganik/Anorganik- und Organik/Anorganik-Verbundwerkstoffe. In Anlehnung an den natür-
lichen Verbundwerkstoff Knochen sind vor allem letztere bevorzugt [1]. Organik/Anorga-
nik-Verbundwerkstoffe bestehen üblicherweise aus degradierbaren Polymeren und einer syn-
thetischen Calciumphosphatphase. Auf diese Weise entstehen Knochenersatzmaterialien, die 
sich durch mechanische Eigenschaften auszeichnen, bei denen die Anorganik für die Festig-
keit verantwortlich ist, während die Organik zur Duktilität beiträgt [129]. Auch Faserverstärkun-
gen für Calciumphosphate sind häufige Organik/Anorganik-Verbundwerkstoffe mit dem Ziel 
erhöhter mechanischer Festigkeiten. Die Einbindung von Polymeren in Calciumphosphatze-
mente kann zudem deren Abbaubarkeit steigern [117]. Die Vorteile dieses Verbundwerkstoffs 
liegen vor allem in den mechanischen Eigenschaften und der chemischen Ähnlichkeit zu dem 
natürlichen Verbundwerkstoff Knochen. 
Verschiedene Organik/Anorganik-Verbundwerkstoffe sind noch immer Gegenstand aktueller 
Forschungen auf der Suche nach dem idealen Knochenersatzmaterial. Im Fokus des folgen-
den Abschnitts stehen Organik/Anorganik-Verbundwerkstoffe auf der Basis von Silikat, Kol-
lagen und weiteren Mineralphasen, die auch die Grundlage der vorliegenden Arbeit bilden. 
2.2.3 Verbundwerkstoffe auf der Basis von Silikat, Kollagen und weiteren Mine-
ralphasen 
Mit dem Ziel, eine Breite von Anforderungen an ein ideales Knochenersatzmaterial zu erfüllen, 
stellen Verbundwerkstoffe auf Basis von Silikat, Kollagen und weiteren Mineralphasen den 
Gegenstand der vorliegenden Arbeit dar. Was die Kombination dieser Materialien zu einem 
vielversprechenden Konzept für den Knochenersatz macht, soll in diesem Abschnitt erläutert 
werden. Hierfür wird zunächst auf die Charakteristika von Silikat, Kollagen sowie Calcium- und 
Strontiummineralen eingegangen. Im Anschluss wird der Sol-Gel-Prozess als Niedrigtempe-
raturverfahren zur Herstellung silikatbasierter Materialien vorgestellt, da die organische Kom-
ponente Kollagen ein Verfahren bei niedrigen Temperaturen zur Herstellung des Verbund-
werkstoffs bedingt. Des Weiteren werden Xerogelmonolithe aus Silikat und Kollagen themati-
siert, die durch Heinemann et al. untersucht wurden und als Grundlage für die vorliegende 
Arbeit dienen [130–132]. 
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2.2.3.1 Charakteristika der Materialien Kollagen, Silikat und weiterer Mineralphasen für 
den Knochenersatz 
In diesem Abschnitt soll auf die Bedeutung von Kollagen, Silikat sowie Calcium- und Stronti-
ummineralen für den Knochenersatz eingegangen werden. Mit diesen Ausführungen soll dar-
gelegt werden, weshalb sie für die Anwendung im Knochen geeignet sind und was sie zu 
geeigneten Komponenten eines Verbundwerkstoffs macht. 
Kollagen 
Das Faserprotein Kollagen ist Bestandteil der nativen extrazellulären Matrix des Knochens. Es 
unterliegt einem komplexen hierarchischen Aufbau, der bereits in Abschnitt 2.1.1.1 für das im 
Knochen vorkommende Kollagen Typ I beschrieben wurde. Im nativen Knochen wird Kollagen 
Typ I, neben diversen nichtkollagenen Proteinen, durch Osteoblasten im Zuge des Knochen-
aufbaus sezerniert (Abschnitt 2.1.3.2). Im Knochen übernimmt Kollagen die Funktion als 
Templat für die Mineralisierung. Mit den gap-Zonen seiner Fibrillen weist es Mineralisierungs-
stellen auf, in denen sich Knochenapatit lokalisiert [7]. Die Degradation von Kollagen ist en-
zymatischer Natur. Proteasen, darunter vor allem Kollagenasen, spalten Peptidbindungen und 
bauen auf diese Weise Kollagen proteolytisch ab. Bei der spezifischen Degradation durch Os-
teoklasten sind lysosomale Enzyme wie CTSK, TRAP und MMP-1 intra- und extrazellulär für 
den Abbau von Kollagen als Bestandteil des nativen Knochens oder als artifizielles Knochen-
ersatzmaterial verantwortlich [20–23] (Abschnitt 2.1.3.1). 
Als Biomaterial findet Kollagen in Form von Schwämmen, Gelen und Membranen Einsatz [4]. 
Das hierfür verwendete Kollagen kann aus unterschiedlichen Gewebearten verschiedener 
Spezies gewonnen werden. Der natürliche Ursprung des Kollagens begünstigt vor allem die 
Adhärenz von Zellen [116]. Durch die tierische Herkunft des Kollagens bestehen jedoch auch 
die Möglichkeiten der Übertragbarkeit von Pathogenen sowie einer Immunreaktion durch den 
Empfänger des Biomaterials. Der Kollagentyp, dessen Herkunft sowie die Isolations- und Auf-
reinigungscharge beeinflussen die Eigenschaften des Kollagens. Besonders die Degrada-
tionseigenschaften des Kollagens, die ohnehin wenig kontrollierbar sind, können dadurch va-
riieren [4,116]. Um die Degradation zu verlangsamen, kann Kollagen einer chemischen oder 
enzymatischen Vernetzung unterzogen werden, was darüber hinaus die mechanischen Eigen-
schaften verbessert. Häufiger als der Einsatz von Kollagen für den Knochenersatz ist jedoch 
die Verwendung von kollagenbasierten Verbundwerkstoffen mit einer festigkeitsbringenden 
und die Degradation verlangsamenden anorganischen Phase, typischerweise mit syntheti-
schem Hydroxylapatit [117]. 
Silikat 
Silikat ist ein Strukturbildner. Die Spikulen (Glasnadeln) mariner Glasschwämme weisen eine 
durch Silikat vollständig mineralisierte organische Matrix aufweisen, sodass die mechanischen 
Eigenschaften sowohl durch Festigkeit als auch durch Elastizität gekennzeichnet sind 
[133,134]. Inspiriert von diesen natürlichen silikatbasierten Verbundwerkstoffen beinhaltet das 
Materialkonzept der vorliegenden Arbeit den Ansatz eines Organik/Anorganik-Verbundwerk-
stoffs, bei dem die Mineralisierung der organischen Matrix nicht wie im Knochen durch ein 
Calciumphosphat, sondern durch Silikat erfolgt. Der organischen Phase Kollagen soll auf diese 
Weise eine gewisse mechanische Stabilität verliehen werden. Zudem wird Silikat eine positive 
Wirkung in Bezug auf den Knochen zugeschrieben, woraus sich seine Verwendung für den 
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Knochenersatz begründet. Verschiedene in vitro- und in vivo-Studien weisen auf die vorteil-
hafte Wirkung von Silikat auf die Struktur und Funktionalität des Knochengewebes sowie auf 
einen positiven Einfluss auf die Knochenhomäostase hin [135–137]. In vivo-Studien wurden 
für verschiedene Spezies durchgeführt. Studien mit Ratten, die einer Ovariektomie unterzogen 
wurden, um sie in den osteoporotischen Knochenzustand zu versetzen, zeigten, dass mit Hilfe 
einer silikatreichen Diät die BMD gesteigert und Verluste an Knochenmasse reduziert werden 
können [138–141]. Auch für postmenopausale Frauen wurde die Zunahme der BMD im Falle 
der Aufnahme von Silikat bestätigt [142]. In vitro-Zellkulturversuche belegen zudem phäno-
menologisch die positive Wirkung von Silikat auf die Zellen des Knochenaufbaus. In vitro wird 
die Proliferation von MSC und Osteoblasten dosisabhängig durch Silikat stimuliert [143,144]. 
Ebenso ist Silikat in der Lage, die Expression typischer Osteoblastenmarker wie ALP, OCN, 
OPN und BSP zu erhöhen [143–145]. Osteoklasten werden hingegen in ihrer Aktivität durch 
Silikat gehemmt [143,146,147]. Die Expression osteoklastenspezifischer Enzyme wie 
TRAP 5b und CTSK wird durch Silikat herabreguliert, ebenso wie die Resorption [143,146]. 
Überdies kann Silikat die Bildung von Osteoklasten hemmen und in hohen Konzentrationen 
zur Apoptose der Osteoklasten führen. 
Anwendung als Knochenersatzmaterial findet Silikat als Bestandteil bioaktiver Gläser (Ab-
schnitt 2.2.2.2), deren große Vorteile in der für sie charakteristischen Bioaktivität und der damit 
verbundenen festen Bindung zum nativen Knochen liegen. Das als Degradationsprodukt der 
Biogläser freigesetzte Silikat ist, neben Calciumionen, in der Lage, Osteoblasten zu stimulieren 
[126,127]. Im Bereich der Forschung wird Silikat als Substituent in Keramiken und Zementen 
aus Calciumphosphat verwendet oder den Keramiken und Zementen als mesoporöse Partikel 
zugesetzt [148–151]. 
Calciumminerale 
Der Knochen weist ein Calciummineral als seine anorganische Phase auf. Hierbei handelt es 
sich um substituierten, calciumdefizitären Hydroxylapatit, ein Calciumphosphat, das die orga-
nische Knochenmatrix mineralisiert (Abschnitt 2.1.1.2). Im Knochen fungiert das Calciumpho-
sphat unter anderem als Calciumspeicher und ist in der Lage, im Zuge der physikochemischen 
und der zellulär gesteuerten Degradation Calciumionen freizusetzen. Extrazelluläres Calcium 
spielt für den Knochenstoffwechsel eine wichtige Rolle. Die Konzentration aller im Blutserum 
vorliegenden Calciumionen beträgt 2,5 mM. Von dieser Gesamtkonzentration an Calciumio-
nen werden jedoch 0,9 mM an Proteine gebunden und wiederum 0,3 mM an Anionen wie Car-
bonat- oder Phosphationen [96]. Die sich für die Calciumhomöostase ergebende Konzentra-
tion von extrazellulären, freien Calciumionen liegt zwischen 1,1 mM und 1,3 mM [152]. Regu-
liert wird die extrazelluläre Calciumkonzentration über das Parathormon, Vitamin D3, Calcito-
nin oder durch die Calciumausscheidung über den Urin. 
Calciumionen können direkt mit den Knochenzellen wechselwirken. In vitro-Studien zur Wir-
kung der Calciumionen wurden in der Regel für erhöhte Calciumkonzentrationen im Vergleich 
zu der üblichen Konzentration in Zellkulturmedium (1,8 mM) durchgeführt. Diese belegen eine 
stimulierende Wirkung der überhöhten Calciumkonzentration auf Osteoblasten und deren Vor-
läuferzellen [153–155]. Auch verschiedene osteoblastäre Marker wie ALP, OCN, OPN und 
BSP werden unter erhöhten extrazellulären Calciumkonzentrationen signifikant gesteigert 
[153,156,157]. Des Weiteren wirkt sich die extrazelluläre Calciumkonzentration auf die Bildung 
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einer mineralisierten Matrix aus [157,158]. Über die dosisabhängige Wirkung von Calciumio-
nen auf Osteoklasten ist wenig bekannt. Es wurde gezeigt, dass die Knochenresorption durch 
Osteoklasten im Falle erhöhter extrazellulärer Calciumkonzentrationen gehemmt wird [159]. 
Darüber hinaus führen hohe Calciumkonzentrationen zur Apoptose der Osteoklasten. Die Me-
chanismen hinter der Interaktion von Osteoblasten und Osteoklasten sowie deren Vorläufer-
zellen mit extrazellulärem Calcium sind bis heute noch nicht vollständig geklärt. Die Interaktion 
durch die Aktivierung des calciumsensitiven Rezeptors (calcium sensing receptor, CaSR) so-
wie durch spannungsabhängige Calciumionenkanäle, die die Aufrechterhaltung der intrazellu-
lären Calciumhomöostase regulieren, werden von zahlreichen Autoren vorgeschlagen 
[72,153–155,157,160,161]. Aus der bedeutenden Rolle der Calciumionen für die Knochenre-
modellierung, speziell für die Stimulation der Osteoblasten zur Knochenneubildung, ergibt sich 
ein wichtiger Regulator, der in die Entwicklung neuer Knochenersatzwerkstoffe einbezogen 
werden kann. Die Veränderung der extrazellulären Calciumkonzentration infolge der Degra-
dation und/oder der Bioaktivität eines Knochenersatzmaterials kann genutzt werden, um die 
Reaktion von Osteoblasten und Osteoklasten zielorientiert zu beeinflussen [132]. 
Aufgrund der chemischen Ähnlichkeit zum nativen Knochenmineral ist synthetisch hergestell-
ter, stöchiometrischer Hydroxylapatit als Calciumphosphatkeramik oder als Verbundwerkstoff 
mit Kollagen ein etabliertes Material für den Knochenersatz (Abschnitt 2.2.2.2). In den mit der 
vorliegenden Arbeit thematisierten Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen soll Hydroxylapatit ne-
ben Silikat als weitere Mineralphase fungieren. Stöchiometrisch reiner Hydroxylapatit 
(Ca10(PO4)6(OH)2) ist eine thermodynamisch stabile Calciumphosphatphase, die darüber hin-
aus bei neutralen pH-Werten nahezu unlöslich ist [1,119]. Erst unter sauren Bedingungen, wie 
bei der Resorption durch Osteoklasten, ist Hydroxylapatit löslich. Eine deutlich höhere Löslich-
keit unter physiologischen Bedingungen weisen im Vergleich zu den Calciumphosphaten die 
Calciumcarbonate auf (Tabelle 2.1). Calciumcarbonat (CaCO3) kommt in der Natur sowohl in 
kristalliner als auch in amorpher Form vor. Die kristallinen Polymorphe Calcit, Aragonit und 
Vaterit sind Bestandteile natürlich vorkommender Verbundwerkstoffe, wobei Vaterit als meta-
stabile Modifikation eine ehr untergeordnete Rolle spielt. In den Spikulen mariner Glas-
schwämme fungieren organische Moleküle nicht nur als Template für die Mineralisierung von 
Siliziumdioxid, sondern auch für die Mineralisierung der Calciumcarbonatphase Calcit 
[133,134]. Die Mineralisierung der organischen Matrix von Molluskenschalen erfolgt durch die 
Calciumcarbonatphase Aragonit [162]. 
Als Knochenersatzmaterial findet Calciumcarbonat keine klinische Anwendung. Calciumcar-
bonat fungiert als eine der Ausgangskomponenten von speziellen Calciumphosphatzementen 
(Biocement D) oder als Substituent in Calciumphosphatkeramiken [163–165]. Im Bereich der 
Forschung wurden Keramiken aus Calciumcarbonat trotz der Schwierigkeit, dass Calciumcar-
bonat oberhalb von 900 K zu Kohlenstoffdioxid und Calciumoxid zerfällt, erfolgreich hergestellt 
[166]. Zudem weist Calciumcarbonat eine höhere Abbaurate auf als Calciumphosphate 
[167,168]. He et al. zeigten sowohl in vitro als auch in vivo eine beschleunigte Degradation für 
die Calciumcarbonatkeramik im Vergleich zur biphasischen Calciumphosphatkeramik [169]. 
Im Materialkonzept der vorliegenden Arbeit sollen Hydroxylapatit und Calcit neben Silikat je-
weils als zusätzliche Mineralphase der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe fungieren. Bedingt 
durch seine verhältnismäßig leichte Löslichkeit, erscheint Calcit deutlich vor Hydroxylapatit als 
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geeigneter Kandidat, um Calciumionen freizusetzten und auf diese Weise die Knochenneubil-
dung zu stimulieren. 




Calcit CaCO3 7,71 [170] 
Hydroxylapatit  Ca10(PO4)6(OH)2 116,8 [1] 
Strontiumcarbonat SrCO3 9,25  [171] 
Strontiumphosphat Sr3(PO4)2 27,39 [172] 
 
1 Die Löslichkeiten sind als Logarithmus des Ionenprodukts entsprechend der jeweiligen Formel mit 
Konzentrationen in mol/L angegeben. 
Strontiumminerale 
Strontium gehört, so wie Calcium, zu den Alkalimetallen. Beide Ionen weisen die selbige La-
dung auf und sind sich hinsichtlich ihrer Ionenradien sehr ähnlich [86]. Aufgrund dieser Ähn-
lichkeiten wird Calcium- und Strontiumionen eine vergleichbare Wirkung in biologischen Pro-
zessen zugeschrieben [173]. Die biologische Wirksamkeit von Strontium, in Form des Thera-
peutikums Strontiumranelat, wurde in verschiedenen in vivo-Studien beschrieben. Die in vivo-
Studien umfassen verschiedene Spezies wie Mäuse oder Ratten mit normalem oder osteo-
porotischem Knochenstatus [174–177]. Deutlich wurde, dass Strontium sowohl die BMD und 
die mechanische Festigkeit des Knochens erhöht als auch die Knochenmikroarchitektur ver-
bessert, was das Risiko osteoporotischer Frakturen senkt [85]. Studien mit postmenopausalen 
Frauen haben zudem belegt, dass Strontium als Prävention für Knochenverlust fungiert und 
das Frakturrisiko senkt [178–180]. 
Strontium hat einem dualen Effekt auf den Knochen: Strontium stimuliert die Knochenneubil-
dung und verlangsamt gleichzeitig die Knochenresorption. In vitro bewirken Strontiumionen 
eine Steigerung der Proliferation von Osteoblasten oder deren Vorläuferzellen, MSC und 
Präosteoblasten [181–183]. Ebenso stimulieren Strontiumionen die Differenzierung der Zellen. 
Typische Osteoblastenmarker wie ALP und BSP werden dosisabhängig erhöht [184,185]. 
Auch die Bildung der mineralisierten Matrix wird von Strontiumionen beeinflusst [184,186,187]. 
Die Aktivität von Osteoklasten wird hingegen durch Strontiumionen gehemmt [84,85,184,188–
193]. Steigende Strontiumkonzentrationen führen zu reduzierten Aktivitäten osteoklastenspe-
zifischer Enzyme wie TRAP 5b und CA II [184,189,192] sowie zur abnehmenden Genexpres-
sionen von CTSK und Oscar [194]. Darüber hinaus wird die osteoklastäre Resorption durch 
Strontiumionen gehemmt [184,190]. Der genaue Wirkmechanismus der Strontiumionen auf 
Osteoblasten und Osteoklasten sowie deren Vorläuferzellen ist bis heute nicht vollständig ge-
klärt [85]. Es ist davon auszugehen, dass die biologische Wirkung der Strontiumionen auf ihrer 
Ähnlichkeit zu Calciumionen beruht [86]. Zweiwertige Ionen beeinflussen sowohl Osteoblasten 
als auch Osteoklasten über den CaSR [182,191,193,195]. Für die osteoanabole Wirkung von 
Strontiumionen wird auch die Aktivierung des Wnt/β-Catenin-Signalweges als Wirkmechanis-
mus vorgeschlagen [196]. Entsprechend der Ausführungen zur Wirkung von Strontium auf 
Osteoblasten und Osteoklasten sowie deren Vorläuferzellen scheinen strontiumhaltige Kno-
chenersatzmaterialien geeignete Kandidaten für den Einsatz im Falle einer postmenopausalen 
Osteoporose zu sein. 
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Reine Strontiumminerale finden als Biomaterial für den Knochenersatz keine Anwendung. Im 
Bereich der Forschung werden Strontiumionen als Substituenten in Calciumphosphatzemente 
oder bioaktive Gläser eingebracht [197–200]. Der Strontiumanteil ist bei diesen Materialien im 
Vergleich zur Gesamtmasse sehr gering [201,202]. Dennoch wurde gezeigt, dass aus ihnen 
Strontiumionen in stimulierender Konzentration für Osteoblasten und in inhibierender Konzent-
ration für Osteoklasten freigesetzt werden [203–205]. Das Materialkonzept der durch Kruppke 
et al. jüngst erforschten gelatinemodifizierten Calcium-/Strontiumphosphate bietet erstmals 
Knochenersatzmaterialien, die zu einem Großteil aus einem Strontiummineral aufgebaut sind 
[206]. Für reine gelatinemodifizierte Strontiumphosphate wurden entsprechend höhere Men-
gen an Strontiumionen freigesetzt als für die Mischphase der gelatinemodifizierten Cal-
cium-/Strontiumphosphate (strontiumsubstituierter Brushit), was sich in der verringerten Bil-
dung und Aktivität von Osteoklasten äußerte. 
Im Rahmen dieser Dissertation sollen die beiden Strontiumminerale Strontiumphosphat 
(Sr3(PO4)2) und Strontiumcarbonat (SrCO3) neben Silikat jeweils als Mineralphase in Sili-
kat/Kollagen-Verbundwerkstoffen fungieren. Entsprechend ihrer stark unterschiedlichen Lös-
lichkeiten (Tabelle 2.1) stellen sie gegensätzliche Kandidaten für die Freisetzung von Stronti-
umionen aus dem Biomaterial und dementsprechend für die Stimulation der Knochenneubil-
dung dar. 
2.2.3.2 Sol-Gel-Prozess 
Die Herstellung von Verbundwerkstoffen auf Basis der Komponenten Silikat und Kollagen be-
dingt aufgrund der organischen Phase ein Verfahren bei niedrigen Temperaturen. Der 
Sol-Gel-Prozess ist ein solches Niedrigtemperaturverfahren, das die Möglichkeit bietet, ein 
amorphes Netzwerk aus Silikat zu erzeugen. Im Folgenden wird auf die Prinzipien des 
Sol-Gel-Prozesses zur Herstellung silikatischer Materialien näher eingegangen. 
Sogenannte Präkursoren stellen die Ausgangsmaterialien für den Sol-Gel-Prozess dar. Häufig 
handelt es sich bei den Präkursoren um Alkoxide von Metallen oder Nichtmetallen. Silikatba-
sierte Präkursoren sind beispielsweise Tetraethoxysilan (TEOS) oder Tetramethoxysilan. Al-
koxysilane als silikatbasierte Präkursoren mit der allgemeinen Summenformel Si(OR)4 mit 
R=CnH2n+1 werden im ersten Schritt durch Mischen mit Wasser hydrolysiert [207,208]. Dabei 
werden unter saurer Katalyse Alkoxysilangruppen durch Hydroxylgruppen ersetzt, sodass Mo-
nokieselsäure und ein Alkohol entstehen, wobei letzterer von dem jeweiligen Präkursor ab-
hängig ist. Mit der stattfindenden Hydrolyse geht auch eine Kondensationsreaktion einher. Da-
bei werden im weiteren Verlauf unter Abspaltung von Wasser oder Alkohol aus 
Si-OH-Gruppen oder Si-OR-Gruppen Si-O-Si-Gruppierungen. Durch Hydrolyse- und Konden-
sationsreaktionen, die parallel zueinander ablaufen, kommt es schließlich durch Polymerisati-
onsreaktionen zur Bildung von kolloidalen Partikeln. Zwischen diesen Kolloiden mit Durchmes-
sern von 1-100 nm treten zunächst nur sehr geringe Wechselwirkungen auf. In den Solen lie-
gen sie dispers in einer Flüssigkeit vor [207,209]. 
Durch stetige Hydrolyse- und Kondensationsreaktionen erfolgt schließlich der Übergang vom 
Sol zum Gel. Das Wachstum von Partikeln und deren Verknüpfung über Si-O-Si-Bindungen 
schreitet immer weiter voran, sodass sich die Viskosität des Sols erhöht und sich schließlich 
ein dreidimensionales Netzwerk bildet. Der Sol-Gel-Prozess ist von zahlreichen Prozesspara-
metern, wie beispielsweise Präkursorkonzentration, pH-Wert, Wassergehalt und Temperatur, 
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beeinflusst [207,208]. Das Gel weist ein interkonnektierendes Netzwerk mit Poren im Submik-
rometerbereich auf, das aus Polymerketten mit einer Durchschnittslänge von mehr als 1 µm 
besteht [207]. Die Poren des Gels sind zunächst mit einer flüssigen Phase gefüllt, sodass es 
sich um Hydrogele (Porenflüssigkeit Wasser) oder Alkogele (Porenflüssigkeit auf Alkoholba-
sis) handelt [207,209]. Je nach Art der Trocknung des Gels können Aerogele oder Xerogele 
erzeugt werden. Zur Herstellung eines Xerogels wird dem Hydrogel durch thermische Ver-
dunstung bei oder nahe des Umgebungsdrucks die in seinen Poren enthaltene Flüssigkeit 
entfernt. Bei diesem Vorgang kommt es zur Schrumpfung vom Hydrogel zum Xerogel. Wird 
die Flüssigkeit in den Poren des Hydrogels hingegen als Gasphase unter überkritischen Be-
dingungen entfernt, entsteht ein Aerogel. Aerogele weisen eine sehr hohe Porosität bei gerin-
ger Dichte auf [207]. 
2.2.3.3 Mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
Verbundwerkstoffe auf der Basis von Silikat, Kollagen und verschiedenen Calciumphos-
phatphasen stellen den Ausgangspunkt der vorliegenden Arbeit dar. In Arbeiten von Sascha 
Heinemann aus der Gruppe „Biomimetische Materialien und Biomaterialanalytik“ (Institut für 
Werkstoffwissenschaft, Technische Universität Dresden) wurde die Herstellung monolithischer 
Silikat/Kollagen-Xerogele mittels Sol-Gel-Verfahren untersucht [130,131]. Die Untersuchun-
gen und Charakterisierungen von Heinemann et al. erfolgten allesamt an zweiphasigen Xero-
gelen oder mit zusätzlicher Calciumphosphatphase an dreiphasigen Xerogelen in Form von 
zylinderförmigen Monolithen. Die Bezeichnung Xerogel soll sich im Folgenden nicht aus-
schließlich auf die Monolithe beziehen, sondern allgemein das Material bezeichnen, welches 
durch den speziellen Verbund aus Silikat und Kollagen sowie gegebenenfalls einer weiteren 
Mineralphase gekennzeichnet ist, der mittels Sol-Gel-Technik und darauffolgender Klimatrock-
nung entsteht. 
Zur Herstellung der Silikat/Kollagen-Xerogele mittels Sol-Gel-Prozess (Abschnitt 2.2.3.2) wird 
zunächst ein Kieselsol mit dispers gelösten kolloidalen Silikaten mit einer Suspension aus ho-
mogen verteiltem Kollagen gemischt. Die Calciumphosphatphase kann in Form von Partikeln 
hinzugegeben werden. Veranlasst durch die Polymerisation der Silikatphase entsteht ein Hyd-
rogel, das durch die bei der Klimatrocknung auftretenden Kapillarkräfte schrumpft und in einem 
kompakten Xerogel mit Poren im Nanometerbereich resultiert. Für die Erzeugung von riss-
freien Xerogelmonolithen sind mindestens 40 % Silikat, mindestens 10 % Kollagen und maxi-
mal 30 % der Calciumphosphatphase nötig [131]. Optimal ist weiterhin die Verwendung einer 
Pufferlösung aus 0,1 M Tris mit nahezu neutralem pH-Wert (pH7,4), um einen ausreichenden 
Verarbeitungszeitraum im Zuge des Sol-Gel-Übergangs zu erreichen. 
Ein großer Vorteil der mehrphasigen Xerogelmonolithe liegt in ihren mechanischen Eigen-
schaften. Zwei- und dreiphasige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe zeichnen sich durch me-
chanische Eigenschaften aus, die den mechanischen Beanspruchungen bei einer Implantation 
in den Knochen standhalten können. Im Nasszustand der zwei- und dreiphasigen Xerogelmo-
nolithe lagen deren Elastizitätsmodul sowie Druck- und Zugfestigkeiten zwischen den bekann-
ten Referenzwerten für humane Spongiosa und Kortikalis [131]. Durch die Variation der Zu-
sammensetzung lassen sich darüber hinaus gezielt mechanische Eigenschaften einstellen, 
um die monolithischen Xerogele an die in vivo auftretenden Beanspruchung anzupassen. 
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Die mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe degradieren unter Freisetzung von Sili-
kat und Kollagen, was von der Präzipitation von Calcium- und Phosphationen als Calciump-
hosphatschicht auf der Probenoberfläche überlagert ist [130]. Bei den mehrphasigen Sili-
kat/Kollagen-Xerogelmonolithen handelt es sich um bioaktive Materialien. Zweiphasige Sili-
kat/Kollagen-Xerogelmonolithe entziehen dabei ihrer Umgebung deutlich geringere Mengen 
an Calciumionen als dreiphasige Xerogelmonolithe mit zusätzlicher Calciumphosphatphase. 
Die starke Bioaktivität der dreiphasigen Xerogelmonolithe lässt sich wiederum durch die Art 
und den Anteil der eingebrachten Calciumphosphatphase variieren. Mit steigendem Anteil der 
Calciumphosphatphase steigen auch die Bioaktivität und damit der Entzug von Calciumionen 
aus der Umgebung. In vitro-Versuche mit Osteoblasten und Osteoklasten in Cokultur haben 
zudem gezeigt, dass die verringerte extrazelluläre Calciumkonzentration und folglich die hohe 
Bioaktivität zur verminderten Proliferation und osteogenen Differenzierung von Osteoblasten 
führte [132]. Osteoklasten zeigten hingegen nur geringfügige Reaktionen auf verringerte ext-
razelluläre Calciumkonzentrationen. Kombiniert in einer Osteoblasten/Osteoklasten-Cokultur 
begünstigen stark bioaktive Xerogele Osteoklasten vor Osteoblasten und wenig bioaktive Xe-
rogele Osteoblasten vor Osteoklasten. Die Bioaktivität der Xerogele wurde demnach als Re-
gulator erkannt, um das Verhältnis zwischen Osteoblasten und Osteoklasten sowie zwischen 
Knochenneubildung und Resorption zu manipulieren [132]. Damit wird die Kontrolle der extra-
zellulären Calciumkonzentration zu einen neuen therapeutischen Ansatz bei der Behandlung 
von Defekten und Frakturen des Knochens, bevorzugt auch im Falle des systemisch erkrank-
ten, osteoporotischen Knochens. Hieraus leitet sich eine der Zielsetzungen der vorliegenden 
Arbeit ab. Die bioaktivitätsbedingte Absenkung der extrazellulären Calciumkonzentration soll 
derart kompensiert werden, dass erhöhte Calciumkonzentrationen stimulierend auf Osteoblas-
ten und deren Vorläuferzellen wirksam werden. 
In einer Kooperation im Rahmen des Sonderforschungsbereichs Transregio 79 mit der Klinik 
und Poliklinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie des Universitätsklinikums 
Gießen und Marburg der Justus-Liebig-Universität Gießen erfolgte bereits eine in vivo-Studie. 
Kompakte Verbundmaterialien, gefertigt durch Verpressen von Granulaten aus Silikat/Kol-
lagen-Xerogelen, zeigten nach 6-wöchiger Standzeit der knochengesunden Ratten lediglich 
einen sehr geringen Materialabbau. Xerogelgranulate in einem makroporösen Kollagenscaf-
fold wurden im selben Zeitraum fast vollständig abgebaut [210]. Folglich bedarf es einer An-
passung der Degradationsgeschwindigkeit von Verbundwerkstoffen auf Basis von Silikat und 














3 Experimenteller Teil 
33 
3 EXPERIMENTELLER TEIL 
Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden verschiedene Verbundwerkstoffe auf Basis von 
Silikat und Kollagen sowie gegebenenfalls einer zusätzlichen Mineralphase entwickelt und un-
tersucht. Die Methodik zur Herstellung dieser Verbundwerkstoffe soll zu Beginn des experi-
mentellen Teils beschrieben werden. An diesen Anschnitt 3.1 schließen sich Abschnitte zur 
Charakterisierung der Materialien an, insbesondere zur Durchführung von Studien zur Degra-
dation und Bioaktivität (Abschnitt 3.2) sowie zur Durchführung von in vitro-Zellkulturversuchen 
mit Osteoblasten, Osteoklasten sowie Makrophagen (Abschnitt 3.3). Die Analyse dieser Stu-
dien erfolgte mit verschiedenen bioanalytischen Methoden sowie mikroskopischen und spekt-
roskopischen Methoden, die in Abschnitt 3.4 und Abschnitt 3.5 beschrieben werden. Übersich-
ten über die verwendeten Chemikalien, Geräte und Verbrauchsmaterialien sind im Anhang 
aufgeführt (Anhang A.2, A.3, A.4). 
3.1 Herstellung von mehrphasigen Silikat/Kollagen-Verbundwerk-
stoffen 
Zu den im Rahmen der vorliegenden Arbeit hergestellten und untersuchten mehrphasigen Si-
likat/Kollagen-Verbundwerkstoffen zählen sowohl mehrphasige Xerogelmonolithe als auch 
Granulat/Matrix-Konstrukte. Im Folgenden wird zunächst auf die Nomenklatur und die Zusam-
mensetzungen der Materialien eingegangen. Anschließend werden die Aufbereitung der Aus-
gangsmaterialien, die Herstellung der mehrphasigen Xerogelmonolithe sowie ihre Weiterver-
arbeitung zu Granulat/Matrix-Konstrukten beschrieben. 
3.1.1 Nomenklatur und Probenzusammensetzung 
Die beiden nachfolgenden Tabellen (Tabelle 3.1, Tabelle 3.2) zeigen die in den experimentel-
len Untersuchungen verwendeten mehrphasigen Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe. Tabelle 
3.1 beinhaltet die Bezeichnungen und Zusammensetzungen der Xerogelmonolithe. Im Allge-
meinen setzen sich die Probenbezeichnungen der Xerogelmonolithe zusammen aus der An-
gabe des bovinen Kollagens (B) und gegebenenfalls der zu Silikat zusätzlichen Mineralphase 
(H: Hydroxylapatit, CK: Calcit, SP: Strontiumphosphat, SK: Strontiumcarbonat) mit der nach-
gestellten Prozentangabe des jeweiligen Massenanteils ω. Die Differenz der Summe der Mas-
senanteile von Kollagen und Mineral zu 100 % ergibt den Massenanteil des Silikats. 
Tabelle 3.1: Probenbezeichnungen der Xerogelmonolithe und zugehörige Xerogelzusammensetzungen, 
ausgedrückt durch die finalen Massenverhältnisse von Silikat, Kollagen und einer weiteren Mineralphase 





B30 - 70 30 - 
B30H20 Hydroxylapatit  50 30 20 
B30CK20 Calcit 50 30 20 
B30SP20 Strontiumphosphat 50 30 20 
B30SK20 Strontiumcarbonat 50 30 20 
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Tabelle 3.2 stellt die Bezeichnungen und Zusammensetzungen der Granulat/Matrix-Kon-
strukte dar. Die jeweiligen Bezeichnungen setzen sich zusammen aus der Angabe, dass es 
sich um Granulate (Gr) handelt, der zugrunde liegenden Xerogelzusammensetzung (Tabelle 
3.1), der Vorbehandlung des Kollagens in den Xerogelen (gammabestrahlt * oder unbehan-
delt) und der Angabe der Matrix aus Kollagen (Coll). 
Tabelle 3.2: Probenbezeichnungen der Granulat/Matrix-Konstrukte, zugehörige Xerogelzusammensetzun-
gen, die Vorbehandlung des Kollagens und das Mischungsverhältnis von Granulat zur Matrix 
Bezeichnung Xerogel Kollagen gammabestrahlt 
Verhältnis Granulat:Matrix / 
Gew. % 
GrB30/Coll B30 - 50:3 
GrB30H20/Coll B30H20 - 50:3 
GrB30H20*/Coll B30H20 + 50:3 
GrB30CK20/Coll B30CK20 - 50:3 
GrB30CK20*/Coll B30CK20 + 50:3 
3.1.2 Aufbereitung des Kollagens 
Für die Herstellung der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe sowie für die Kol-
lagenmatrix der Granulat/Matrix-Konstrukte wurde bovines Kollagen Typ I verwendet. Die als 
Ausgangsmaterial genutzte 1 %-ige Lösung des bovinen Tropokollagens wurde zunächst auf-
gereinigt, um Konservierungsmittel zu entfernen. Lange Rührzeiten bei der Aufbereitung des 
Kollagens zielten vor allem auf dialysierte und fibrillierte Kollagenlyophilisate ohne Verklum-
pungen ab. 
Das Tropokollagen wurde 1:6 verdünnt in entionisiertem Wasser für eine Stunde unter Rühren 
gelöst. Anschließend wurde gelöstes NaCl (5 M) langsam zur Tropokollagenlösung gegeben, 
sodass das Kollagen als flockiger, farbloser Niederschlag ausgefällt wurde. Nach dem Auffül-
len auf das Endvolumen wurde die Suspension aus 0,01 % Tropokollagen in einer 1 M 
NaCl-Lösung unter Rühren für etwa 3 Stunden gründlich durchmischt. Durch Zentrifugation 
bei 5000 g für 5 Minuten wurde das Kollagen später separiert und der Überstand verworfen. 
Die gesammelten Kollagenpellets wurden in Dialyseschläuche überführt und über 7 Tage bei 
4 °C unter leichtem Rühren gegen entionisiertes Wasser dialysiert. Über 5 Tage hinweg er-
folgte zweimal täglich ein vollständiger Wechsel des Wassers. 
Für die Fibrillierung wurde zunächst das Dialysat mit 5 mM HCl auf eine Konzentration von 
10 mg/mL gebracht und für etwa eine Stunde gründlich durchmischt bis eine gleichmäßige 
Suspension vorlag. Anschließend wurde die Kollagensuspension mit entionisiertem Wasser 
auf 2 mg/mL Kollagen in 1 mM HCl weiter verdünnt. Nach dem Rühren für eine Stunde wurde 
Fibrillierungspuffer bestehend aus 10 mM Kaliumhydrogenphosphat und 50 mM Dinatrium-
hydrogenphosphat im gleichen Volumenanteil zur Kollagensuspension gegeben. Nach erneu-
tem Rühren für eine Stunde erfolgte die Fibrillierung bei 37 °C im Wasserbad über Nacht. Die 
Kollagensuspension wurde bei 5500 g für 5 Minuten zentrifugiert und der Überstand verwor-
fen. Die gesammelten Kollagenpellets wurden anschließend unter Rühren in verdünntem Fib-
rillierungspuffer aus 1 mM Kaliumhydrogenphosphat und 5 mM Dinatriumhydrogenphosphat 
gelöst und bei 2000 g 3 Minuten zentrifugiert. Die entstandenen Kollagenpellets wurden erneut 
in verdünntem Fibrillierungspuffer aufgenommen (etwa 1 g Kollagen in 50 mL), gründlich ho-
mogenisiert, bei -80 °C eingefroren und gefriergetrocknet. 
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Für die weitere Verarbeitung wurde das dialysierte, fibrillierte und lyophilisierte Kollagen in 
kleine Stücke von etwa (5 x 5 x 5) mm³ geschnitten und zunächst bei 4 °C gelagert. Zum Re-
suspendieren wurden die Kollagenstücke zusammen mit der jeweiligen Pufferlösung in 
7 mL-Schraubdeckelgefäße mit Keramikkügelchen überführt und mit Hilfe eines Homogenisa-
tors bei 5000 rpm zweimal 15 Sekunden geschüttelt. Die dabei entstandene Kollagensuspen-
sion wurde erneut mittels Homogenisator bei 5000 rpm zweimal 15 Sekunden geschüttelt. 
Für manche Anwendungen wurde das dialysierte, fibrillierte, lyophilisierte und zerkleinerte Kol-
lagen mit Gammastrahlung einer Dosis von 25 kGy behandelt (mit * gekennzeichnet, Tabelle 
3.2). 
3.1.3 Herstellung von mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
Für die Herstellung von mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen wurden zunächst 
homogene Kollagensuspensionen der Konzentration 30 mg/mL in 0,05 M Tris (pH8, eingestellt 
mit HCl) erzeugt (Abschnitt 3.1.2). Für die Herstellung der dreiphasigen Silikat/Kollagen-Xero-
gelmonolithe wurde zur Kollagensuspension die berechnete Menge der Mineralphase gege-
ben und beides für etwa eine Stunde unter leichtem Rühren (Vermeidung von Lufteintrag, 
Magnetrührer, 100 rpm) homogenisiert. 
Zur Herstellung der Kieselsäure wurde der Präkursor TEOS in einem molaren Verhältnis von 
1:4 mit entionisiertem Wasser unter sauren Bedingungen (0,01 M HCl) hydrolysiert. Durch 
starkes Rühren (Magnetrührer, 700 rpm) erfolgte die zunehmende Zerkleinerung der 
TEOS-Kolloide und die Eintrübung der Lösung. Nach stattgefundener Hydrolyse, gekenn-
zeichnet durch eine heiße und nun klare Lösung, lagen monomere Kieselsäure und Ethanol 
vor. Durch die sofort einsetzenden Polymerisationsprozesse liegt stets ein Gemisch von Kie-
selsäuren mit unterschiedlichen Polymerisationsgraden vor. Um die sofort einsetzenden Poly-
merisationsprozesse zu verringern, wurde die Lösung sofort für 30 Minuten auf Eis gekühlt 
und anschließend innerhalb von einer Stunde zur Xerogelherstellung verwendet. 
Für die Herstellung von mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen wurden zunächst 
600 µL Kollagensuspension für zweiphasige Xerogelmonolithe bzw. 640 µL Kollagensuspen-
sion mit Mineralphase für dreiphasige Xerogelmonolithe in ein zylindrisches Probengefäß 
(14 mm Durchmesser, 32 mm Höhe) vorgelegt. Anschließend wurden 210 µL bzw. 160 µL Kie-
selsäure zupipettiert und die Ausgangskomponenten sofort mittels Vortexmischer homogeni-
siert. Die Gelbildung wurde solange vollzogen, bis sich die Gelkante im Probengefäß nicht 
mehr weiter nach unten bewegte. Die Hydrogele wurden für 3 Tage bei 4 °C stabilisiert und in 
einem Klimaprüfschrank bei 37 °C und 95 % relativer Feuchtigkeit bis zur Massenkonstanz 
getrocknet, gefolgt von einer Klimarampe, um Umgebungsbedingungen zu erreichen. Die ent-
standenen Xerogelmonolithe wiesen einen Durchmesser von etwa 6 mm und eine Höhe von 
etwa 3 mm auf. 
3.1.4 Granulieren und Klassieren von mehrphasigen Xerogelen 
Zur Herstellung von Granulaten aus mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen wur-
den jeweils 10 Xerogelmonolithe in einen 35 mL-Mahlbecher überführt und bei 15 Hz für 
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15 Sekunden mit Hilfe einer Schwingmühle zerkleinert. Die dabei entstandenen Xerogelgra-
nulate wurden mittels einer Vibrationssiebmaschine und Gewebesieben mit 125 µm, 250 µm, 
425 µm und 710 µm Maschenweite bei einer Amplitude von 1,8 mm klassiert. 
3.1.5 Herstellung von Granulat/Matrix-Konstrukten 
Für die spätere Kollagenmatrix wurde zunächst eine homogene Kollagensuspension der Kon-
zentration 20 mg/mL in 0,05 M Tris (pH8, eingestellt mit HCl) erzeugt (Abschnitt 3.1.2). Gra-
nulate definierter Xerogelzusammensetzung und definierter Granulatgröße wurden in die 
20 mg/mL Kollagensuspension gegeben und homogen verteilt. Pro 1 g der Xerogelgranulate 
wurden 3 mL Kollagensuspension verwendet. Anschließend wurden die Xerogelgranulate in 
Kollagensuspension zwischen zwei Lagen Frischhaltefolie dünn (ca. 1 mm) ausgestrichen. Die 
obere Lage Frischhaltefolie wurde entfernt und Vernetzungslösung bestehend aus 100 mM 
N-(3-Dimethylaminopropyl)-N’-ethylcarbodiimid Hydrochlorid (EDC) und 50 mM N-Hydroxy-
succinimid (NHS) in 80 %-igem Ethanol überschichtet. Nach 24 Stunden wurden die Vernet-
zungslösung entfernt und fünf Waschgänge mit entionisiertem Wasser vorgenommen. Die 
ausgestrichenen und chemisch vernetzten Xerogelgranulate in Kollagensuspension wurden 
auf 4 °C temperiert, anschließend im Klimaprüfschrank mit 0,1 K pro Minute auf -20 °C einge-
froren und gefriergetrocknet. Zur Herstellung der Granulat/Matrix-Konstrukte wurden mittels 
Locheisen runde Proben mit 6 mm Durchmesser und etwa 1 mm Höhe ausgestanzt. 
3.2 Bioaktivität und Degradation 
Untersuchungen zur Bioaktivität und Degradation fanden in drei verschiedenen Medien statt: 
physiologische Salzlösung (0,9 %-ige NaCl-Lösung), simulierte Körperflüssigkeit (mSBF nach 
Oyane et al. [96]) und Zellkulturmedium bestehend aus Minimum Essential Medium Alpha 
Modification (Alpha-MEM) mit zusätzlich 10 % FCS, 2 mM Glutamin, 100 U/mL Penicillin und 
100 µg/mL Streptomycin. Es wurden sterile Probekörper verwendet, die vorab mit Gamma-
strahlung der Dosis 25 kGy behandelt wurden. Die Probekörper wurden in jeweils 1,2 mL des 
Inkubationsmediums eingelegt und im Brutschrank bei 37 °C und einem CO2-Gehalt von 5,0 % 
in gesättigter Wasserdampfatmosphäre über 28 Tage gelagert. Alle 2-3 Tage erfolgte die voll-
ständige Erneuerung des jeweiligen Mediums. Die verbrauchten Medien wurden für die spä-
tere Analyse von Ionen- und Kollagenkonzentrationen (Abschnitt 3.4.1, Abschnitt 3.4.2, Ab-
schnitt 3.5.5) bei -80 °C aufbewahrt. Für Untersuchungen der Probenoberflächen wurden die 
Probekörper zum Entnahmezeitpunkt aus den Inkubationsmedien entfernt, dreimal mit entio-
nisiertem Wasser gespült, bei 37 °C getrocknet und für die rasterelektronenmikroskopische 
Untersuchung (Abschnitt 3.5.3) präpariert. 
3.3 Zellkulturmethoden 
Alle Arbeiten zur Zellkultivierung wurden in aseptischer Arbeitsweise durchgeführt. Die Arbei-
ten erfolgten unter einer sterilen Laminarflowbox mit sterilfiltrierten oder autoklavierten Lösun-
gen sowie mit sterilen Geräten. Für die Zellkultivierung wurden Probekörper verwendet, die 
zur Sterilisation mit 25 kGy gammabestrahlt wurden. 
3 Experimenteller Teil 
37 
3.3.1 Versuche mit humanen mesenchymalen Stromazellen 
Die in dieser Arbeit verwendeten humanen mesenchymalen Stromazellen (hMSC) wurden aus 
Knochenmarksaspiraten gesunder Spender (Spendernummer 534: weiblich, kaukasisch, 24 
Jahre) isoliert, als Passage 1 kryokonserviert und freundlicherweise vom Universitätsklinikum 
Carl Gustav Carus der Technischen Universität Dresden, Medizinische Klinik I (Prof. Dr. Martin 
Bornhäuser) zur Verfügung gestellt. 
3.3.1.1 Rekultivierung, Subkultivierung und Kryokonservierung der humanen mesen-
chymalen Stromazellen 
Zur Rekultivierung wurden die bei -196 °C in flüssigem Stickstoff gelagerten Kryoröhrchen mit 
hMSC der Passage 1 durch Schwenken im Wasserbad bei 37 °C aufgetaut. Die Zellsuspen-
sion wurde in ein 50 mL-Zentrifugenröhrchen überführt und durch tropfenweise Zugabe von 
kaltem Auftaumedium resuspendiert. Als Auftaumedium fungierte Dulbecco’s Modified Eagle 
Medium (DMEM) mit zusätzlich 20 % FCS. Nach dem Zentrifugieren bei 470 g für 5 Minuten 
wurde das entstandene Zellpellet in 25 mL frischem Expansionsmedium aufgenommen und 
die Zellsuspension in eine 175 cm²-Kulturflasche ausgesiedelt. Als Expansionsmedium für 
hMSC der Passage 1 wurde DMEM mit 20 % FCS und 2 mM Glutamin verwendet. Die Expan-
sion der hMSC erfolgte im Brutschrank bei 37 °C und einem CO2-Gehalt von 8,5 % in gesät-
tigter Wasserdampfatmosphäre. Alle 2-3 Tage erfolgte ein Mediumwechsel. 
Bei ca. 80-90 % Konfluenz der hMSC erfolgte die Subkultivierung. Das Expansionsmedium 
wurde abgesaugt, die hMSC wurden zweimal mit phosphate buffered saline (PBS) gewaschen 
und anschließend mit 10 mL Trypsin/Ethylendiamintetraacetat (EDTA) (0,05 %/0,02 %) über-
schichtet. Der Ablösevorgang wurde nach 5-minütiger Inkubation im Brutschrank bei 37 °C mit 
20 mL Expansionsmedium inhibiert. Die Zellsuspension wurde in ein 50 mL-Zentrifugenröhr-
chen überführt und bei 470 g für 5 Minuten abzentrifugiert. Das entstandene Zellpellet wurde 
in frischem Expansionsmedium resuspendiert, die Zellzahl mit Hilfe eines automatischen Zell-
zählers ermittelt und die hMSC als Passage 2 in Kulturflaschen mit einer Dichte von 
4,57∙103 hMSC/cm² ausgesiedelt. Die FCS-Konzentration im Expansionsmedium (DMEM mit 
FCS und 2 mM Glutamin) wurde ausgehend von 20 % mit jedem Mediumwechsel, der alle 
2-3 Tage stattfand, um 2,5 % reduziert. 
Die Kryokonservierung der antibiotikafrei expandierten hMSC erfolgte als Passage 3. Die 
hMSC wurden mittels Trypsin/EDTA-Lösung, wie oben beschrieben, vom Boden der Kulturfla-
sche abgelöst, bei 470 g für 5 Minuten zentrifugiert und das Zellpellet in DMEM aufgenommen. 
Nach erfolgter Zellzählung wurden FCS und Dimethylsulfoxid (DMSO) zupipettiert, sodass die 
hMSC in Einfriermedium aus 70 % DMEM, 20 % FCS und 10 % DMSO vorlagen. Die Zellsu-
spension wurde zu 8∙105 hMSC pro 1 mL in Kryoröhrchen pipettiert und mit Hilfe eines 
Kryo-Einfriergerätes mit einer Abkühlrate von 1 K pro Minute auf -80 °C gekühlt. Die Kryoröhr-
chen wurden bei -196 °C in flüssigem Stickstoff gelagert. 
Die für die Zellversuche verwendeten hMSC wurden als Passage 3 rekultiviert und schließlich 
als Passage 5 verwendet. Die Re- und Subkultivierung erfolgten analog zu dem oben Be-
schriebenen. Mit dem ersten Mediumwechsel nach der Aussaat in DMEM mit 10 % FCS und 
2 mM Glutamin wurden diesem Expansionsmedium 100 U/mL Penicillin und 100 µg/mL Strep-
tomycin zugesetzt. 
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3.3.1.2 Versuche zur Osteoblastogenese 
Als Kultivierungsmedium für die osteogene Differenzierung wurde Alpha-MEM mit zusätzlich 
10 % FCS, 2 mM Glutamin, 100 U/mL Penicillin und 100 µg/mL Streptomycin verwendet. Die 
Zellkultivierung erfolgte im Brutschrank bei 37 °C und einem CO2-Gehalt von 5,0 % in gesät-
tigter Wasserdampfatmosphäre. 
Indirekte Zellkultur 
Die Probekörper wurden in Transwell-Einsätze einsortiert, deren Membran mit einer feinen 
Kanüle durchstoßen war, sodass die Transwell-Einsätze später lediglich die Proben im Kulti-
vierungsmedium ohne Zellkontakt positionieren (folglich modifizierte Transwell-Einsätze). Zur 
Equilibrierung wurden die Probekörper in modifizierten Transwell-Einsätzen für 20 Stunden in 
je 1 mL Alpha-MEM mit 10 % FCS inkubiert sowie nach vollständigem Mediumwechsel erneut 
für 4 Stunden. Die hMSC wurden, wie in Abschnitt 3.3.1.1 beschrieben, vom Boden der Kul-
turflasche abgelöst, zentrifugiert, in frischem Kultivierungsmedium resuspendiert und gezählt. 
Pro Well einer 24-Well-Zellkulturplatte wurden 1,7∙104 hMSC der Passage 5 in 800 µL Kulti-
vierungsmedium ausgesiedelt. Nach 24-stündiger Adhäsionszeit der hMSC wurde das Kulti-
vierungsmedium aspiriert. Die Kultivierung in Gegenwart der Probekörper wurde gestartet, in-
dem die jeweiligen modifizierten Transwell-Einsätze mit den für 24 Stunden equilibrierten Pro-
bekörpern in die Wells eingehängt wurden. Die äquivalente Kultivierung ohne Probe diente als 
Referenz. Anschließend wurden 900 µL frisches Kultivierungsmedium mit zusätzlich 50 µM 
Ascorbat (folglich Os(-)-Medium) zupipettiert (Tag 0). 
Die osteogene Stimulation erfolgte mit Tag 3 in Gegenwart des Probekörpers. Dem Kultivie-
rungsmedium wurden 50 µM Ascorbat, 5 mM β-Glycerophosphat und 10 nM Dexamethason 
zugesetzt (folglich Os(+)-Medium). Der Mediumwechsel ohne (Os(-)-Medium) bzw. mit 
(Os(+)-Medium) osteogener Induktion erfolgte alle 2-3 Tage mit 900 µL des entsprechenden 
Mediums. 
Nach 1, 3, 7, 14, 21 und 28 Tagen der Kultur in Gegenwart der Probekörper wurden für die 
spätere biochemische Analyse (Abschnitt 3.4.3) das Medium und die Probekörper entfernt, die 
Zellen zweimal mit PBS gewaschen und bei -80 °C ohne Flüssigkeitszusatz eingefroren. 
Direkte Zellkultur 
Die Probekörper wurden zur Equilibrierung für 20 Stunden in je 500 µL Alpha-MEM mit 10 % 
FCS inkubiert und nach vollständigem Mediumwechsel erneut für 4 Stunden. Zum Zweck einer 
effizienten Besiedlung der Probekörper wurden 48-Well-Zellkulturplatten mit hohlzylindrischen 
Einsätzen aus Teflon bestückt, die passgenau in die 48-Wells passten und einen Innendurch-
messer von 6 mm aufwiesen. Am Tag der Besiedlung wurden die Probekörper passgenau in 
die ausgesparten Innenzylinder der Teflon-Einsätze einsortiert und in 400 µL frischem Kulti-
vierungsmedium eingelegt. Die hMSC wurden mittels Trypsin/EDTA-Lösung vom Boden der 
Kulturflaschen abgelöst, zentrifugiert, in frischem Kultivierungsmedium resuspendiert und ge-
zählt (Abschnitt 3.3.1.1). Pro Probekörper wurden 50 µL Zellsuspension mit 2∙104 hMSC der 
Passage 5 zu den vorliegenden 400 µL Kultivierungsmedium zupipettiert. Nach 24-stündiger 
Adhäsionszeit wurden die Teflon-Einsätze entfernt, das Kultivierungsmedium samt nichtadhä-
rierter hMSC aspiriert und gegen je 500 µL Os(-)-Medium ausgetauscht. 
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Mit Tag 3 wurde die osteogene Stimulation mittels Os(+)-Medium vorgenommen. Alle 2-
3 Tage erfolgte der Mediumwechsel ohne (Os(-)-Medium) bzw. mit (Os(+)-Medium) osteoge-
ner Induktion mit 500 µL des entsprechenden Mediums. 
Für die spätere biochemische Analyse (Abschnitt 3.4.3) wurde nach 1, 3, 7, 14, 21 und 28 Ta-
gen das Medium von den Proben entfernt. Anschließend wurden die Proben zweimal mit PBS 
gewaschen und bei -80 °C ohne Flüssigkeitszusatz eingefroren. 
3.3.2 Versuche mit humanen Monozyten 
Die in dieser Arbeit verwendeten humanen Monozyten (hMz) wurden aus buffy coat isoliert. 
Buffy coat bezeichnet eine weißliche Schicht, die durch Zentrifugation von Vollblut zwischen 
den Erythrozyten (rote Blutzellen) und dem Blutplasma entsteht. Buffy coat enthält Throm-
bozyten (Blutplättchen) und Leukozyten (weiße Blutzellen). Zu den Leukozyten gehören Lym-
phozyten, Monozyten und Granulozyten. 
Die buffy coats wurden vom Blutspendedienst des Deutschen Roten Kreuzes (DRK) Dresden 
bezogen, wobei der Zeitpunkt der Blutspende zu Beginn der Isolation weniger als 16 Stunden 
zurück lag. Pro Isolation der hMz wurden buffy coats von jeweils fünf gesunden Spendern 
gleicher Blutgruppe verwendet. 
3.3.2.1 Isolation von humanen mononukleären Zellen des peripheren Blutes 
Mononukleäre Zellen des peripheren Blutes (Lymphozyten, Monozyten und dendritische Zel-
len; peripheral blood mononuclear cells, PBMC) wurden aus buffy coat gesunder Spender 
isoliert. Die buffy coats wurden zu gleichen Volumina mit PBS, das zusätzlich 2 mM EDTA und 
0,5 % Rinderserumalbumin (bovine serum albumin, BSA) enthielt (folglich PBS E/B), verdünnt. 
Leucosep™-Röhrchen wurden entsprechend der Herstellerangaben mit der Dichtegradienten-
lösung NycoPrep™ 1.077 (ρ=1,077 g/mL) befüllt und diese mit 35 mL verdünntem buffy coat 
überschichtet. Durch Zentrifugation bei 836 g für 20 Minuten ohne Bremse entstand eine weiß-
liche Schicht zwischen Granulozyten im Pellet und den Thrombozyten, die abgenommen 
wurde. Um verbliebene Thrombozyten von der PBMC-Fraktion zu entfernen, wurde die 
PBMC-Suspension einer Dichtegradientenlösung mit ρ=1,063 g/mL (Verdünnung von Nyco-
Prep™ 1.077 in PBS E/B) in einem 50 mL-Zentrifugenröhrchen zu gleichen Volumina über-
schichtet. Die sich im Überstand nach Zentrifugation für 15 Minuten bei 353 g befindenden 
Thrombozyten wurden aspiriert, das entstandene Zellpellet mit PBS E/B gewaschen und bei 
301 g für 8 Minuten zentrifugiert. 
3.3.2.2 Isolation von humanen Monozyten 
Ausgehend von den aus buffy coat isolierten PBMC wurden die hMz mittels magnetischer 
Separation gewonnen. Im Zuge der negativen magnetischen Separation werden alle Zellen 
außer Monozyten mit Antikörpern (gegen CD3, CD7, CD16, CD19, CD56, CD123 und Glyco-
phorin A) markiert, sodass diese aufgrund des Magnetfeldes innerhalb der Trennsäule gesam-
melt werden, während die Monozyten die Trennsäule passieren.  
Die Zellen wurden nach dem Waschen in PBS E/B und Zentrifugieren bei 301 g für 8 Minuten, 
wie in Abschnitt 3.3.2.1 beschrieben, in PBS E/B aufgenommen und die Zellzahl bestimmt. Für 
die magnetische Markierung wurden die Zellen bei 301 g für 10 Minuten erneut zentrifugiert, 
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der Überstand vollständig aspiriert und das Zellpellet in 30 µL PBS E/B pro 107 Zellen resus-
pendiert. Entsprechend der Herstellerangaben des Monocyte Isolation Kit II wurden 10 µL FcR 
Blocking Reagent sowie 10 µL Biotin-Antibody Cocktail pro 107 Zellen zugegeben und gut ge-
mischt für 10 Minuten bei 4 °C inkubiert. Danach wurden 30 µL PBS E/B sowie 20 µL Anti-Bi-
otin Microbeads pro 107 Zellen zugegeben und für weitere 15 Minuten gut gemischt bei 4 °C 
inkubiert. Die Zellen wurden erneut in PBS E/B gewaschen, bei 301 g für 10 Minuten zentrifu-
giert und der Überstand vollständig aspiriert. Das Zellpellet wurde in 500 µL PBS E/B pro 108 
Zellen resuspendiert. 
Für die magnetische Separation wurden Trennsäulen in das magnetische Feld eines 
MACS-Separators eingebracht und die Trennsäulen zunächst mit 3 mL PBS E/B gespült. An-
schließend wurden 3 mL Zellsuspension pro Trennsäule aufgeschichtet und der Durchfluss, 
welcher die nicht markierten hMz enthielt, in einem 15 mL-Zentrifugenröhrchen gesammelt. 
Jede Trennsäule wurde dreimal mit 3 mL PBS E/B gespült und der Durchfluss im selben 
15 mL-Zentrifugenröhrchen aufgefangen. Die Zellsuspension, die die Trennsäulen passierte, 
wurde bei 301 g für 8 Minuten zentrifugiert. 
3.3.2.3 Kryokonservierung und Rekultivierung von humanen mononukleären Zellen 
des peripheren Blutes und von humanen Monozyten 
Die PBMC bzw. hMz wurden direkt im Anschluss an ihre Isolation kryokonserviert. Die Zellen 
wurden, wie bereits beschrieben, in PBS E/B gewaschen und bei 301 g für 8 Minuten zentri-
fugiert. Das entstandene Zellpellet wurde in Alpha-MEM aufgenommen und die Zellzahl be-
stimmt. Zur Zellsuspension wurden hitzeinaktiviertes FCS (56 °C für 30 Minuten) und DMSO 
zupipettiert, sodass die PBMC bzw. hMz in Einfriermedium aus 50 % Alpha-MEM, 40 % hitze-
inaktiviertem FCS und 10 % DMSO vorlagen. Die PBMC-Suspension wurde zu 1∙108 Zellen 
pro 1 mL in Kryoröhrchen pipettiert, die hMz-Suspension zu 1∙107 Zellen pro 1 mL. Mit Hilfe 
eines Kryo-Einfriergerätes mit einer Abkühlrate von 1 K pro Minute wurden die Kryoröhrchen 
auf -80 °C gekühlt und anschließend bei -196 °C in flüssigem Stickstoff gelagert. 
Die bei -196 °C in flüssigem Stickstoff gelagerten Kryoröhrchen mit PBMC bzw. hMz wurden 
durch Schwenken im Wasserbad bei 37 °C aufgetaut. Zu der in ein 50 mL-Zentrifugenröhrchen 
überführten Zellsuspension wurde tropfenweise kaltes Auftaumedium aus Alpha-MEM mit zu-
sätzlich 20 % hitzeinaktiviertem FCS und 25 µg/mL DNase gegeben. DNase verhindert das 
Agglutinieren der Zellen durch das Binden der von sterbenden Zellen freigesetzten DNA. Nach 
Zentrifugation bei 301 g für 8 Minuten wurde das entstandene Zellpellet in 50 mL Kultivie-
rungsmedium resuspendiert. Als Kultivierungsmedium für PBMC und hMz fungierte Al-
pha-MEM mit zusätzlich 7,5 % hitzeinaktiviertem FCS, 7,5 % Humanserum (A/B, off the clot), 
2 mM Glutamin, 100 U/mL Penicillin und 100 µg/mL Streptomycin. Die resuspendierten PBMC 
bzw. hMz wurden einer 60-minütigen Ruhephase im Brutschrank bei 37 °C und einem 
CO2-Gehalt von 5,0 % in gesättigter Wasserdampfatmosphäre unterzogen. Im Anschluss an 
diese Ruhephase wurden die Zellen erneut bei 301 g für 8 Minuten zentrifugiert, in frischem 
Kultivierungsmedium aufgenommen und gezählt. Die Ruhephase dient dazu, die nach dem 
Auftauprozess noch nicht toten, jedoch sterbenden Zellen zu eliminieren, um nur überlebende 
Zellen zu verwenden. 
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3.3.2.4 Versuche zur Osteoklastogenese 
Indirekte Zellkultur 
Die Probekörper in modifizierten Transwell-Einsätzen wurden zum Zweck der Equilibrierung 
für 20 Stunden in je 1 mL Alpha-MEM mit 10 % hitzeinaktiviertem FCS inkubiert sowie nach 
vollständigem Mediumwechsel erneut für 4 Stunden. Die PBMC wurden, wie in Ab-
schnitt 3.3.2.3 beschrieben, aufgetaut, zentrifugiert, resuspendiert einer Ruhephase unterzo-
gen, erneut zentrifugiert, resuspendiert und gezählt. Pro Well einer 24-Well-Zellkulturplatte 
wurden 1,5∙106 PBMC in 800 µL Kultivierungsmedium mit zusätzlich 50 ng/mL M-CSF ausge-
siedelt. Durch die Adhärenz der hMz auf der Zellkulturplastik wurden alle übrigen Zellen der 
PBMC-Fraktion depletiert. Nach 24 Stunden wurde das Medium aspiriert und die nichtadhä-
rierten Zellen zusätzlich durch zweimaliges Waschen mit PBS entfernt. Durch das Einhängen 
der jeweiligen modifizierten Transwell-Einsätze mit den für 24 Stunden equilibrierten Probe-
körpern in die Wells und der anschließenden Zugabe von je 900 µL Kultivierungsmedium mit 
25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL wurde die Kultivierung der hMz in Gegenwart der Pro-
bekörper gestartet (Tag 0). Als Referenz diente die äquivalente Kultivierung ohne Probe. Der 
Mediumwechsel erfolgte alle 3-4 Tage mit 900 µL Kultivierungsmedium mit 25 ng/mL M-CSF 
und 25 ng/mL RANKL. 
Für die spätere biochemische Analyse (Abschnitt 3.4.3) wurden nach 1, 7, 14 und 21 Tagen 
der Kultivierung in Gegenwart der Probekörper das Medium und die Probekörper entfernt, die 
Zellen zweimal mit PBS gewaschen und bei -80 °C ohne Flüssigkeitszusatz eingefroren. Zell-
kulturüberstände der Mediumwechsel wurden bei -20 °C eingefroren. 
Direkte Zellkultur 
Zur Equilibrierung wurden die Probekörper für 20 Stunden in je 500 µL Alpha-MEM mit 10 % 
hitzeinaktiviertem FCS inkubiert, was nach vollständigem Mediumwechsel für 4 Stunden wie-
derholt wurde. Die 48-Well-Zellkulturplatten wurden mit hohlzylindrischen Teflon-Einsätzen 
bestückt, in die die equilibrierten Proben am Tag der Besiedlung passgenau einsortiert wurden 
und mit 400 µL frischem Kultivierungsmedium bedeckt wurden. Wie in Abschnitt 3.3.2.3 be-
schrieben, wurden die hMz aufgetaut, zentrifugiert, resuspendiert einer Ruhephase unterzo-
gen, erneut zentrifugiert, resuspendiert und gezählt. Pro Probekörper wurden 1,5∙105 hMz in 
50 µL Kultivierungsmedium ausgesiedelt und die Zellsuspension in insgesamt 450 µL Kultivie-
rungsmedium wurde mit zusätzlich 50 ng/mL M-CSF versetzt. Nach 24 Stunden wurden die 
Teflon-Einsätze entfernt, das Kultivierungsmedium samt nichtadhärierter hMz abgenommen 
und gegen je 500 µL Kultivierungsmedium mit 25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL ausge-
tauscht. Alle 3-4 Tage erfolgte ein Mediumwechsel. 
Für die biochemische Analyse (Abschnitt 3.4.3) wurde nach 1, 7, 14 und 21 Tagen zunächst 
das Medium von den Proben entfernt. Anschließend wurden die Proben zweimal mit PBS ge-
waschen und bei -80 °C ohne Flüssigkeitszusatz eingefroren. Zellkulturüberstände der Medi-
umwechsel wurden bei -20 °C eingefroren. Zum Fixieren der Zellen auf den Probekörpern für 
die fluoreszenz- (Abschnitt 3.5.4) und rasterelektronenmikroskopische (Abschnitt 3.5.3) Unter-
suchung wurde zunächst das Kultivierungsmedium aspiriert. Anschließend wurden die Proben 
zweimal mit PBS gewaschen und danach mit 3,7 % Formaldehyd in PBS für 20 Minuten bei 
4 °C überschichtet. Bis zur weiteren Verwendung erfolgte die Lagerung der Probekörper mit 
fixierten Zellen bei 4 °C in 0,37 % Formaldehyd in PBS. 
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3.3.2.5 Versuche zur Makrophagenreaktion 
Wie bereits für die Versuche zur Osteoklastogenese (Abschnitt 3.3.2.4) beschrieben, erfolgte 
am Vortag der Besiedlung die Equilibrierung der Probekörper für 20 Stunden in je 500 µL Al-
pha-MEM mit 10 % hitzeinaktiviertem FCS und nach vollständigem Mediumwechsel erneut für 
4 Stunden. Die Probekörper wurden in die hohlzylindrischen Teflon-Einsätzen in 48-Well-Zell-
kulturplatten einsortiert und mit 400 µL frischem Kultivierungsmedium bedeckt. Die hMz wur-
den, wie in Abschnitt 3.3.2.3 beschrieben, aufgetaut, zentrifugiert, resuspendiert einer Ruhe-
phase unterzogen, erneut zentrifugiert, resuspendiert und gezählt. Pro Probekörper wurden 
1,5∙105 hMz in 50 µL Kultivierungsmedium ausgesiedelt. M-CSF wurde zu 50 ng/mL zugege-
ben. Die Teflon-Einsätze wurden nach 24 Stunden entfernt, das Medium samt nichtadhärierter 
hMz aspiriert und gegen je 500 µL frisches Kultivierungsmedium mit 50 ng/mL M-CSF ausge-
tauscht. Weitere Mediumwechsel erfolgten nach 3 und 6 Tagen. Am Tag 7 (24 Stunden nach 
dem letzten Mediumwechsel) wurde das Medium von den Proben entfernt und bei -20 °C ge-
lagert. Die Proben wurden zweimal mit PBS gewaschen und bei -80 °C ohne Flüssigkeitszu-
satz eingefroren. Die Zellkulturüberstände wurden der Quantifizierung verschiedener Zytokine 
(Abschnitt 3.4.4) unterzogen, die Proben der Bestimmung der Anzahl an Zellen (Ab-
schnitt 3.4.3.1) auf den Probekörpern. 
3.4 Bioanalytische Methoden 
3.4.1 Kolorimetrische Calciumbestimmung 
Die Konzentration von Calciumionen bzw. allgemein zweiwertiger Ionen wurde mit Hilfe der 
ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode bestimmt. Calcium reagiert in alkalischer Lösung mit dem 
ο-Kresolphtalein-Komplexon unter Bildung eines Calcium-ο-Kresolphtalein-Komplexes. Die 
Farbintensität dieses violetten Komplexes ist direkt proportional zur Konzentration der Calci-
umionen und kann photometrisch gemessen werden. 
Die bei -80 °C gelagerten Überstände der Untersuchungen zur Bioaktivität und Degradation 
(Abschnitt 3.2) wurden zunächst aufgetaut. Die beiden im Fluitest® CA CPC enthaltenen Re-
agenzien R1 (AMP Puffer, pH10,7) und R2 (ο-Kresolphtalein-Komplexon, 8-Hydroxyquinolin, 
HCl, Detergenz) wurden im Volumenverhältnis 1:1 entsprechend der Herstellerangaben ge-
mischt. Anschließend wurden 300 µL dieser Mischung zu 10 µL der zu analysierenden Probe 
in eine transparente Mikrotiterplatte gegeben. Nach 10-minütiger Inkubation bei Raumtempe-
ratur wurde die Absorption bei 570 nm gemessen. Die dem Fluitest® CA CPC beiliegende 
Calciumstandardlösung (2,5 mM) diente nach Erstellung einer Verdünnungsreihe als Kalibrie-
rung. 
3.4.2 Bestimmung der Kollagenkonzentration 
Die Konzentration von Kollagen wurde mittels ο-Phthaldialdehyd (OPA)-Methode quantifiziert. 
OPA reagiert in alkalischer Lösung und in Anwesenheit eines Reduktionsmittels (beispiels-
weise Mercaptoethanol) mit primären Aminen von Aminosäuren, Peptiden und Proteinen unter 
Bildung fluoreszierender Produkte. In einem vorangestellten Schritt werden die Peptidbindun-
gen des Kollagens durch Kollagenasen gespalten, sodass primäre Amine entstehen [211]. 
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Zunächst wurden die bei -80 °C gelagerten Überstände der Untersuchungen zur Bioaktivität 
und Degradation (Abschnitt 3.2) aufgetaut. Für die Kalibrierung wurde zunächst eine 1 mg/mL 
Suspension des für die Xerogelherstellung verwendeten dialysierten, fibrillierten, lyophilisier-
ten und in PBS resuspendierten Kollagens hergestellt (Abschnitt 3.1.2). Anschließend wurde 
für jedes der verwendeten Inkubationsmedien (0,9 %-ige NaCl-Lösung, mSBF und Zellkultur-
medium, Abschnitt 3.2) eine Kalibrierreihe hergestellt, die aus unterschiedlichen Kollagenkon-
zentrationen, basierend auf der 1 mg/mL Kollagensuspension, in dem jeweiligen Inkubations-
medium bestand. 
Für den Kollagenaseverdau wurden je 90 µL der zu analysierenden Überstände sowie der 
Kalibrierungen in 1,5 mL-Reagiergefäße überführt, mit 10 µL 0,5 mg/mL Kollagenase in PBS 
gründlich gemischt und bei 37 °C über Nacht inkubiert. Am nächsten Tag wurden 20 µL davon 
mit 200 µL Fluoraldehyde™ o-Phthaldialdehyde Reagent Solution versetzt und die Fluores-
zenz sofort bei der Anregungswellenlänge λex=340 nm und der Emissionswellenlänge 
λem=440 nm gemessen. Durch Korrelation der Fluoreszenzwerte der bei der enzymatischen 
Degradation entstandenen primären Amine in den Überständen mit denen der Kalibrierreihen 
wurden die Kollagenkonzentrationen bestimmt. 
3.4.3 Biochemische Analytik der Versuche zur Zellkultivierung 
Die Quantifizierung der Proliferation und Differenzierung der kultivierten Zellen erfolgte mittels 
biochemischer Analytik. Die Zellzahl wurde über die DNA-Konzentration (Abschnitt 3.4.3.1) 
sowie über die Aktivität der Lactatdehydrogenase (LDH, Abschnitt 3.4.3.2) bestimmt. Die os-
teoblastäre Differenzierung ausgehend von hMSC wurde anhand der Aktivität der ALP (Ab-
schnitt 3.4.3.3) nachgewiesen. Der Nachweis des osteoklastären Phänotyps erfolgte über die 
Enzyme TRAP 5b (Abschnitt 3.4.3.4), CTSK (Abschnitt 3.4.3.5) und CA II (Abschnitt 3.4.3.6). 
Proben der direkten und indirekten Zellkultur sowie Kalibrierreihen mit definierten Zellzahlen 
wurden zum Zweck der biochemischen Analytik nach zweimaligem Waschen mit PBS ohne 
Flüssigkeitszusatz bei -80 °C eingefroren. Zellkulturüberstände wurden bei -20 °C eingefroren. 
Zur biochemischen Analyse wurden die Proben für 20 Minuten auf Eis aufgetaut, ebenso Zell-
kulturüberstände. Proben aus der direkten Zellkultur wurden in 1,5 mL-Reagiergefäße über-
führt. Die Zellen der indirekten Zellkultur auf Zellkulturplastik bzw. der direkten Kultur auf den 
Probekörpern in 1,5 mL-Reagiergefäßen wurden mit jeweils 250 µL 1 % Triton X-100 in PBS 
für 60 Minuten auf Eis lysiert, um die DNA und die Enzyme aus den Zellen analysieren zu 
können. Zur Unterstützung der Lyse erfolgte eine zusätzliche 5-minütige Behandlung im eis-
gekühlten Ultraschallbad. Lysate der indirekten Zellkultur wurden in 1,5 mL-Reagiergefäße 
überführt. Die Probekörper wurden aus den Zelllysaten entnommen und die Lysate zur Entfer-
nung von Rückständen der Probekörper eine Minute zentrifugiert. Die reinen Lysate wurden 
in frische 1,5 mL-Reagiergefäße überführt. Lysate der zugehörigen Kalibrierreihen wurden 
gleichartig behandelt. Eisgekühlt standen die Lysate sowie die Zellkulturüberstände für die 
biochemische Analyse zur Verfügung. Selbiges erfolgte auch für Wells bzw. Probekörper, die 
parallel zur Zellkultivierung in Anwesenheit bzw. auf der jeweiligen Proben ohne Zellen mitge-
führt wurden. Die Lysate dieser Leerproben wurden in den biochemischen Analysen mitgeführt 
und für die Berechnungen als Untergrund abgezogen. 
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3.4.3.1 Bestimmung der DNA-Konzentration 
Die DNA-Konzentration in den Lysaten kann mittels Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA Quantifi-
cation Reagent bestimmt werden. Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA Quantification Reagent ist 
ein hochsensitiver, fluoreszierender Nukleinsäure-Farbstoff, der an Doppelstrang-DNA bindet. 
Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA Quantification Reagent wurde 1:400 in 10 mM TRIS Base und 
1 mM EDTA verdünnt (eingestellt auf pH7,5) und mit 10 µL Zelllysat in einer schwarzen Mikro-
titerplatte für 10 Minuten bei Raumtemperatur lichtgeschützt inkubiert. Die Fluoreszenz wurde 
bei λex=485 nm und λem=320 nm gemessen. Der Kalibrierung zur Bestimmung der DNA-
Konzentrationen dienten unterschiedliche Konzentrationen von Kalbsthymus-DNA in 1 % Tri-
ton X-100 in PBS. Zur Korrelation der DNA-Konzentration der Proben mit deren Zellzahl wurde 
eine Kalibrierreihe aus Zelllysaten mit bestimmter Zellzahl erstellt. 
3.4.3.2 Bestimmung der Aktivität der Lactatdehydrogenase 
Die Aktivität der LDH kann enzymatisch mit Hilfe des Takara LDH Cytotoxicity Detection Kit 
quantifiziert werden. Im ersten Schritt findet durch die LDH-katalysierte Umwandlung von 
Lactat zu Pyruvat eine Reduktion von NAD+ zu NADH/H+ statt. In zweiten Schritt überträgt die 
als Katalysator fungierende Diaphorase H/H+ von NADH/H+ auf das Tetrazoliumsalz 2-(4-Io-
dophenyl)-3-(4-nitrophenyl)-5-phenyltetrazolium, das zu Formazan reduziert wird. Die rote 
Färbung des Formazan ist wasserlöslich und somit photometrisch messbar. Die Menge an 
Formazan, die sich innerhalb einer bestimmten Zeit gebildet hat und damit die Intensität des 
roten Farbstoffes ist direkt proportional zur LDH-Aktivität bzw. zur Zellzahl (Anzahl der zerstör-
ten Zellen). 
Die Substratlösung des LDH Cytotoxicity Detection Kit wurde entsprechend der Herstelleran-
gaben präpariert. Die Zelllysate wurden zu 50 µL mit 50 µL Substratlösung für 15 Minuten 
lichtgeschützt bei Raumtemperatur inkubiert. Anschließend wurde die Reaktion mit 50 µL 
0,5 M HCl gestoppt und die Absorption bei 492 nm gemessen. Im Falle hoher Zellzahlen wur-
den die Lysate vorab mit 1 % Triton X-100 in PBS verdünnt, um den linearen Detektionsbe-
reich des Spektrometers nicht zu überschreiten. Zur Kalibrierung wurden Zelllysate definierter 
Zellzahlen verwendet, um die gemessene LDH-Aktivität der Proben mit deren Zellzahl zu kor-
relieren. 
3.4.3.3 Bestimmung der Aktivität der alkalischen Phosphatase 
Die Hydrolyse von 4-Nitrophenylphosphat wird durch die ALP katalysiert, sodass 4-Nitro-
phenolat und Phosphat entstehen. Das entstandene p-Nitrophenolatanion bewirkt eine Gelb-
färbung, die photometrisch messbar ist und mit der ALP-Aktivität korreliert. 
Zelllysate zu 25 µL wurden in eine transparente Mikrotiterplatte pipettiert und mit 100 µL Sub-
stratlösung für 30 Minuten bei 37 °C inkubiert. Als Substratlösung diente 5,4 mM Dinat-
rium-4-nitrophenylphosphat-Hexahydrat (pNPP) im Substratpuffer (pH9,8, eingestellt mit HCl) 
aus 100 mM Diethanolamin, 1 mM Magnesiumchlorid und 0,1 % Triton X-100 in PBS. Die Re-
aktion wurde mit 50 µL 0,5 M NaOH abgestoppt und die Absorption bei 405 nm gemessen. 
Als Kalibrierreihe fungierten unterschiedliche Konzentrationen an 4-Nitrophenol (pNP) in Sub-
stratpuffer. Die relative ALP-Aktivität wurde durch Normalisieren der absoluten ALP-Aktivität 
auf die zugehörige Zellzahl entsprechend der DNA-Bestimmung ermittelt. 
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3.4.3.4 Bestimmung der Aktivität der tartratresistenten sauren Phosphatase Isoform 
5b 
Naphthol-ASBI-phosphat wird durch TRAP 5 hydrolysiert. Die Fluoreszenz des umgesetzten 
Substrats ist photometrisch messbar und wird mit der Aktivität des Enzyms korreliert. Bei 
pH6,1 wird bevorzugt TRAP Isoform 5b detektiert. 
Die Zelllysate bzw. Zellkulturüberstände wurden zu 10 µL in eine schwarze Mikrotiterplatte 
pipettiert. Zu diesen Zelllysaten bzw. Zellkulturüberständen wurden 50 µL Substratlösung ge-
geben. Die Substratlösung zur Quantifizierung der TRAP 5b-Aktivität bestand aus 2,5 mM 
Naphthol-ASBI-phosphat in 100 mM Natriumacetat, 50 mM Natriumtartrat, 2 % Nonidet™ 
NP-40 und 1 % Ethylenglycolmonomethylether, eingestellt auf pH6,1 mit Essigsäure. Nach 
30-minütiger Inkubation bei 37 °C wurde die Reaktion mit 125 µL 0,1 M NaOH abgestoppt. Die 
Fluoreszenz wurde bei λex=405 nm und λem=335 nm gemessen. Als Kalibrierreihe dienten un-
terschiedliche Konzentrationen einer TRAP-Enzymlösung, deren gemessene Fluoreszenz-
werte in Aktivitäten in U/L umgerechnet wurden. 
3.4.3.5 Bestimmung der Aktivität von Cathepsin K 
Das Substrat Benzyloxycarbonyl-L-leucyl-L-Arginin 4-methylcoumaryl-7-Amid wird durch 
CTSK hydrolysiert. Das umgesetzte Substrat wird hinsichtlich seiner Fluoreszenz photomet-
risch gemessen und wird mit der CTSK-Aktivität korreliert. 
In eine schwarze Mikrotiterplatte wurden 50 µL Zelllysat bzw. Zellkulturüberstand gegeben. 
Pro Well wurden 50 µL Substratlösung bestehend aus 100 µM Benzyloxycarbonyl-L-leucyl-L-
Arginin 4-methylcoumaryl-7-Amid in Substratpuffer (eingestellt auf pH 5,5 mit Essigsäure) aus 
100 mM Natriumacetat, 4 mM EDTA und 4 mM Dithiotreitol hinzupipettiert. Nach Inkubation 
für 30 Minuten bei 37 °C wurde die Reaktion mit einer Mischung aus 100 mM Tris (pH 8, ein-
gestellt mit HCl) und 100 mM Iodessigsäure-Natriumsalz abgestoppt. Die Fluoreszenz wurde 
bei λex=365 nm und λem=440 nm gemessen. Verschiedene Konzentrationen an 7-Amino-4-me-
thylcoumarin (AMC), die in Substratpuffer gelöst waren, wurden zur Kalibrierung verwendet. 
3.4.3.6 Bestimmung der Aktivität von Carboanhydrase II 
CA II katalysiert die Hydrolyse von 4-Nitrophenylacetat, sodass 4-Nitrophenolat und Phosphat 
entstehen. Die Gelbfärbung durch das entstandene p-Nitrophenolatanion ist photometrisch 
messbar und korreliert mit der CA II-Aktivität. 
Die Zelllysate wurden zu 50 µL in eine transparente Wellplatte pipettiert und pro Well wurden 
50 µL Substratlösung zugegeben. Die Substratlösung bestand aus 2 mM 4-Nitrophenylacetat 
(1:50 eingesetzt aus einer 100 mM Stocklösung von 4-Nitrophenylacetat in Aceton), das in 
einem Substratpuffer aus 12,5 mM Tris (pH7,5, eingestellt mit HCl) und 75 mM NaCl aufge-
nommen wurde. Nach 5-minütiger Inkubation erfolgte die Absorptionsmessung bei 400 nm. 
Zur Kalibrierung wurden verschiedene Konzentrationen von pNP in Substratpuffer verwendet, 
die aus einer 100 mM Stocklösung von pNP in Ethanol hergestellt wurden. 
3.4.4 Magnetkugelbasierte Multi-Analyt-Profilierung 
Die freigesetzten Konzentrationen der Zytokine IL-1β, IL-1RA, IL-6, IL-10, IL-12p70 und TNF-α 
durch hMz/Makrophagen auf den verschiedenen Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen wurden 
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mittels ProcartaPlex® Immunoassay Kit von eBioscience quantifiziert. Die magnetkugelba-
sierte Multi-Analyt-Profilierung erlaubt die gleichzeitige Detektion und Quantifizierung ver-
schiedener Analyten. An den Fängerantikörper, der sich auf der Oberfläche von Magnetkugeln 
befindet, bindet spezifisch der entsprechende Analyt aus der zu untersuchenden Probe. Der 
Detektionsantikörper bindet ebenfalls an den Analyten, sodass sich ein „Sandwich“-Komplex 
formiert. Anschließend wird zu diesem Komplex ein Fluoreszenzfarbstoff gegeben, der an den 
Detektionsantikörper (sekundärer Antikörper) bindet. Die magnetkugelbasierten Antikörper-
komplexe werden einzeln und nacheinander analysiert. Das MultiPlex-Analysesystem bein-
haltet ein Dual-Lasersystem. Ein Laser wird verwendet, um Farbstoffe im Inneren der Magnet-
kugeln anzuregen, sodass die Region bzw. Farbe der Magnetkugel identifiziert wird. Der an-
dere Laser regt den Fluoreszenzfarbstoff an, der an den Detektionsantikörper bindet. Das Mul-
tiPlex-Analysesystem detektiert einzelne Magnetkugeln mittels Durchflusszytometie. In der 
Flusszelle wird jede Magnetkugel hinsichtlich ihrer Farbe und der Stärke ihres Fluoreszenz-
signals analysiert, sodass jedem Analyten seine Konzentration zugewiesen werden kann. 
Entsprechend der Herstellerangaben wurden in eine schwarze Mikrotiterplatte mit transparen-
ten Wellböden pro Well 50 µL der vorgemischten Magnetkugel-Lösung (mit Fängerantikör-
pern) vorgelegt. Im Anschluss wurden die Wells gewaschen. Dieses Waschen beinhaltet die 
Platzierung der Wellplatte auf einer magnetischen Plattenhalterung für 2 Minuten, um die Mag-
netkugeln am Wellboden akkumulieren zu lassen. Anschließend wurde die Flüssigkeit entfernt 
und die Wells mit jeweils 150 µL Waschpuffer befüllt, für 30 Sekunden inkubiert und die Flüs-
sigkeit aspiriert. Nach dem dreimaligen Waschen der Wells wurden 50 µL Zellkulturüberstand 
zu den Magnetkugeln gegeben und für 2 Stunden bei Raumtemperatur inkubiert. Anschlie-
ßend wurden die Wells erneut dreimal gewaschen. Zu den flüssigkeitsleeren Wells wurden 
25 µL der Mischung der Detektionsantikörper pipettiert und für 30 Minuten inkubiert. Erneut 
wurden die Wells dreimal gewaschen und ferner mit 50 µL Steptavidin-PE-Lösung für weitere 
30 Minuten inkubiert. Nach dem erneuten dreimaligen Waschen der Wells erfolgte die Zugabe 
von 120 µL Lesepuffer mit 5-minütiger Inkubation und anschließender Fluoreszenzmessung 
mit dem MultiPlex-Analysesystem Bio-Plex® 200 (Bio-Rad). Der Kalibrierung dienten die vor-
gemischten Antigen-Standardlösungen des Kits. Die Auswertung der Messdaten erfolgte mit 
der Bio-Plex™ Software 6.1. 
3.5 Mikroskopische und spektroskopische Methoden 
3.5.1 Lichtmikroskopie 
Lichtmikroskopische Untersuchungen mittels Durchlichtmikroskop wurden zur Beurteilung der 
Zellmorphologie und -entwicklung während der Kultivierung von hMSC/Osteoblasten und 
hMz/Osteoklasten auf Polystyrol, in Gegenwart der Probekörper, vorgenommen. Verwendet 
wurde das inverse Lichtmikroskop Axiovert 40CFL (Zeiss) mit der Bildverarbeitungssoftware 
ZEISS ZEN lite. Die mikroskopische Darstellung der Granulat/Matrix-Konstrukte erfolgte mit 
Hilfe des Digitalmikroskops VHX-6000 (Keyence). 
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3.5.2 Transmissionselektronenmikroskopie und Probenpräparation 
Transmissionselektronenmikroskopie (TEM) wurde für Untersuchungen zum strukturellen Auf-
bau der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe genutzt. Für die Probenpräparation mittels Dünn-
schnittverfahren wurden die Xerogelgranulate der Fraktion 250-425 µm zunächst mit 2-Propa-
nol für 2 Minuten gespült. Anschließend wurden die Xerogelgranulate mit einem Gemisch aus 
Propylenoxid und Araldit im Volumenverhältnis 3:1 für 4 Stunden infiltriert, gefolgt von einem 
Volumenverhältnis von 1:1 für 12 Stunden und einem Volumenverhältnis von 1:3 für 4 Stun-
den. Nach der Infiltration der Xerogelgranulate mit reinem Araldit für 4 Stunden erfolgte deren 
Einbettung in reinem Araldit für 12 Stunden. Die Proben wurden durch Anlegen von Vakuum 
im Exsikkator entgast und anschließend zum Aushärten für 3 Tage bei 60 °C gelagert. Nach 
dem Trimmen der Proben wurden diese mittels Ultramikrotom mit Diamantmesser dünnge-
schnitten. Die Dünnschnitte wurden aus dem Wasserbad auf Kupfernetze mit Kohlefilm auf-
gefischt. 
Die Untersuchungen mittels analytischer TEM fanden unter Verwendung des Transmissions-
elektronenmikroskops Tecnai F30 (Philips) mit Feldemissionskathode und Rastereinheit bei 
einer Beschleunigungsspannung von 300 kV statt. Rastertransmissionselektronenmikroskopi-
sche Hellfeld- und Dunkelfeld-Aufnahmen wurden mittels energiedispersiver Röntgenspektro-
skopie (EDX) analysiert. EDX wurde als semiquantitative Methode zur standardlosen Analyse 
der Mengen von Calcium, Kohlenstoff, Stickstoff, Sauerstoff, Phosphor und Silizium verwen-
det. Die TEM-Untersuchungen wurden freundlicherweise von Herrn Dr. Jürgen Thomas (AG 
Dr. Gemming, Institut für Festkörper- und Werkstoffforschung, Dresden) durchgeführt. 
3.5.3 Rasterelektronenmikroskopie und Probenpräparation 
Rasterelektronenmikroskopie (REM) wurde zum Zweck der Strukturuntersuchungen sowie für 
die Charakterisierung der Bioaktivität und Degradation der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe 
genutzt. Des Weiteren erfolgte auch die morphologische Charakterisierung von zellbesiedel-
ten Probekörpern mittels REM.  
Auf den Probekörpern kultivierte Zellen wurden mit 3,7 % Formaldehyd in PBS zum jeweiligen 
Entnahmezeitpunkt fixiert. Für die rasterelektronenmikroskopische Untersuchung wurden die 
in 0,37 % Formaldehyd in PBS gelagerten Proben zweimal für je 15 Minuten in PBS gewa-
schen und anschließend mit Hilfe einer aufsteigend konzentrierten Ethanolreihe (10 %, 30 %, 
50 %, 70 %, 90 %, 96 %; je 45 Minuten) sukzessiv entwässert. Nach einer jeweils 20-minüti-
gen Inkubation in 2-Propanol sowie in einer Mischung aus 2-Propanol und Hexamethyldisila-
zan zu gleichen Teilen wurden die entwässerten Proben für etwa 12 Stunden mit Hexamethyl-
disilazan infiltriert und anschließend getrocknet. 
Für Untersuchungen zur zellulären Degradation und Resorption wurden sowohl Probekörper, 
auf denen eine 21-tägige osteoklastäre Kultivierung stattgefunden hatte, als auch Probekör-
per, die ohne Zellen analog zu den zellbesiedelten behandelt wurden, verwendet. Die 
bei -80 °C eingefrorenen Probekörper wurden aufgetaut, mit 1 % Triton X-100 in PBS für 
60 Minuten versetzt, anschließend für 10 Minuten im Ultraschallbad behandelt und schließlich 
mit Biotase bei 37 °C über Nacht inkubiert. Die Probekörper wurden dreimal mit entionisiertem 
Wasser gespült und bei 37 °C getrocknet. 
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Die Probekörper wurden auf mit Kohlenstoffpads beklebte Aluminium-Probenteller aufge-
bracht und mit Kohlenstoff bedampft. Bei Bedarf wurde Leitsilber als Verbindungslinie zwi-
schen Probenoberfläche und Kohlenstoffpad zur Verringerung von Aufladungen aufgetragen. 
Die Untersuchungen fanden an dem Rasterelektronenmikroskop ESEM XL 30 FEG (Philips) 
mit Feldemissionskathode bei einem Arbeitsabstand von 6,5 mm statt. Die Messungen erfolg-
ten im Hochvakuum durch Detektion von Sekundärelektronen mittels Everhart-Thornley-De-
tektor unter Verwendung von 3 kV Beschleunigungsspannung. Als semiquantitative Methode 
zur standardlosen Analyse der Mengen von Calcium, Kohlenstoff, Sauerstoff, Phosphor, 
Strontium und Silizium wurde EDX verwendet. Hierfür wurde mit dem Rasterelektronenmikro-
skop mit Feldemissionskathode DSM 982 Gemini (Zeiss) bei 13 mm Arbeitsabstand und mit 
einer Beschleunigungsspannung von 15 keV gearbeitet. 
3.5.4 Fluoreszenzfärbung und konfokale Laser-Raster-Mikroskopie 
Mit Hilfe von konfokaler Laser-Raster-Mikroskopie (confocal laser scanning microscopy, 
cLSM) wurde das Verhalten von Zellen auf der Oberfläche verschiedener Probekörper durch 
Fluoreszenzmarkierung charakteristischer Zellbestandteile (Zellkern, Aktin) beurteilt. Die auf 
den Probekörpern kultivierten Zellen wurden zum jeweiligen Entnahmezeitpunkt mittels 3,7 % 
Formaldehyd in PBS fixiert und anschließend bei 4 °C in 0,37 % Formaldehyd in PBS gelagert. 
Um die fixierten Zellen für die Fluoreszenzfarbstoffe zugänglich zu machen, wurde die Zell-
membran mit 0,2 % Triton X-100 in PBS für 3 Minuten permeabilisiert. Nach mehrfachem Wa-
schen mit PBS wurden die Proben für 30 Minuten in 1 % BSA in PBS inkubiert, um unspezifi-
sche Bindungsstellen zu blockieren. 
Die Färbung der Zellkerne wurde mittels 4’,6-Diamidino-2-phenylindol (DAPI) vorgenommen, 
das mit der DNA in den Zellkernen interkaliert und diese blau fluoreszieren lässt. Aktin wurde 
mit dem grün fluoreszierenden Farbstoff Alexa Fluor® 488 Phalloidin gefärbt. Alexa 
Fluor® 488 ist an Phalloidin gekoppelt, welches spezifisch an filamentäres F-Aktin bindet. Ent-
sprechend der Angaben des Herstellers wurden 2 µg/mL DAPI und 20 µL/mL Alexa 
Fluor® 488 Phalloidin gemeinsam in 1 % BSA in PBS aufgenommen und die zu färbenden 
Proben 60 Minuten darin lichtgeschützt inkubiert. Nach mehrmaligem Waschen mit PBS wur-
den die Proben lichtgeschützt bei 4 °C in PBS bis zur mikroskopischen Betrachtung aufbe-
wahrt. 
Für die Untersuchung der Zellen auf den Probekörpern sowie der Oberflächenstrukturierung 
der Granulat/Matrix-Konstrukte mittels cLSM wurde das Fluoreszenzmikroskop Axioscope 2 
FS mot (Zeiss), das an das laser scanning-Modul LSM 510 META (Zeiss) gekoppelt ist, ver-
wendet. Die Anregung erfolgte mit einer Quecksilberdampf-Kurzbogenlampe, die Emission 
über spektrale Diskriminierung. Entsprechend der Anregungs- und Emissionswellenlängen der 
verwendeten Fluophore wurden verschiedene Filtereinsätze, anregende Laser und Hauptfarb-
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Tabelle 3.3: Verwendete Fluophore und jeweils verwendete Filter bei Anregung mit Quecksilberdampf-Kurz-
bogenlampe sowie Laseranregung und HFT 
 
Fluophor 
Stoffeigenschaft Fluoreszenz-mikroskop laser scanning-Modul 
λex / nm λem / nm Filter Laser, Anregung HFT 
DAPI 358 461 01 Titan Saphir Laser, ge-pulst 120fs, 780 nm KP 680 
Alexa 
Fluor® 488 495 519 09 Ar
+-Laser, 488 nm BP 488 
3.5.5 Atomemissionsspektrometrie 
Mittels optischer Emissionsspektroskopie mit induktiv gekoppeltem Plasma (inductively cou-
pled plasma- optical emission spectrometry, ICP-OES) erfolgte die gleichzeitige Quantifizie-
rung von Calcium, Strontium, Silikat und Phosphat. Bei der ICP-OES wird die zu analysierende 
Lösung als Aerosol in ein Argonplasma gesprüht. Bei Temperaturen von 6500 K werden die 
Elemente zerstäubt bzw. ionisiert. Auf diese Weise werden Atome und Ionen derart angeregt, 
dass sie Licht emittieren. Ausgehend von der Intensität der Emissionslinien des resultierenden 
Spektrums werden die Elemente identifiziert und quantifiziert. 
Die Überstände der Untersuchungen zur Bioaktivität und Degradation (Abschnitt 3.2) wurden 
zunächst aufgetaut, mit Salpetersäure versetzt und anschließend mit entionisiertem Wasser 
verdünnt. Die Analysen mittels ICP-OES fanden an dem Spektrometer iCAP 6500 Duo View 
statt. Unter Verwendung einer aus Elementstandards gemessenen Kalibrierreihe wurden die 
Ionenkonzentrationen bestimmt. Die Analysen mittels ICP-OES wurden freundlicherweise von 
Frau Andrea Voß (Institut für Festkörper- und Werkstoffforschung, Dresden) durchgeführt. 
3.5.6 Flugzeit-Sekundärelektronen-Massenspektrometrie 
Die Flugzeit-Sekundärelektronen-Massenspektrometrie (time of flight secondary ion mass 
spectrometry, ToF-SIMS) diente der Identifikation der atomaren und molekularen Zusammen-
setzung von Oberflächen bei gleichzeitiger präziser Ortsauflösung und Tiefenprofilierung. Mit 
Hilfe eines Primärionenstrahls wird die zu analysierende Oberfläche beschossen, wodurch 
Sekundärionen freigesetzt werden, die anschließend auf die gleiche (bekannte) kinetische 
Energie beschleunigt werden. Gemessen wird die Flugzeit, die Sekundärionen benötigen, um 
einen Detektor in bekannter Entfernung zu erreichen und die abhängig vom Verhältnis von 
Masse zu Ladung ist. Mit Hilfe einer weiteren Sputterquelle ist es möglich, die Oberfläche 
schichtweise anzutragen, um Tiefenprofile der Probe zu erhalten. 
ToF-SIMS wurde für die präzise, dreidimensionale Rekonstruktion der chemischen Zusam-
mensetzung in oberflächennahen Bereichen der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe verwen-
det. Die ToF-SIMS-Untersuchungen erfolgten an einem ToF.SIMS 5-100 (IonTOF), ausgestat-
tet mit einer Bismut-Primärionenquelle (B3+, 25 keV) sowie einer Sauerstoff-Sputterquelle (O2+, 
2 kV), im Hochstrombündelmodus. Die ToF-SIMS-Untersuchungen wurden freundlicherweise 
von Herrn Dr. Marcus Rohnke (AG Prof. Janek, Institut für Physikalische Chemie, Justus-Lie-
big Universität Gießen) durchgeführt. 
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3.6 Statistische Auswertung 
Alle Studien zur Degradation und Bioaktivität (Abschnitt 3.2) sowie alle Zellkulturexperimente 
(Abschnitt 3.3) wurden ausgehend von Triplikaten durchgeführt. Die Ergebnisse wurden als 
Mittelwerte ± Standardabweichung angegeben. Die Bewertung der statistischen Signifikanz 
erfolgte mittels Varianzanalyse (ANOVA), wobei der einseitigen der Tukey Posttest und der 
zweiseitigen der Bonferroni Posttest folgte (GraphPad Prism). Die p-Werte p < 0,05 gelten als 
signifikant (Kennzeichnung durch *, #, +), p < 0,01 gelten als sehr signifikant (Kennzeichnung 





Dieses Kapitel beinhaltet die Darstellung der Entwicklung und Untersuchung von verschiede-
nen Verbundwerkstoffen auf der Basis von Silikat und Kollagen sowie weiteren Mineralphasen. 
Die Grundlage der Materialentwicklung der vorliegenden Dissertation bilden mehrphasige Si-
likat/Kollagen-Xerogele, die über den Sol-Gel-Prozess hergestellt werden. Diese Xerogele auf 
Basis von Silikat, Kollagen und gegebenenfalls weiteren Mineralphasen werden zu Beginn 
(Abschnitt 4.1) hinsichtlich der strukturellen Organisation der Komponenten miteinander un-
tersucht. Anschließend werden in Abschnitt 4.2 Monolithe der Silikat/Kollagen-Xerogele the-
matisiert, die ein Calcium- oder Strontiummineral als dritte Phase enthalten. Mit den mehrpha-
sigen Silikat/Kollagen-Xerogelen in Form von Granulaten als Hauptkomponente in einem Ver-
bund mit Kollagen wird der Übergang zur Entwicklung von Granulat/Matrix-Konstrukten be-
stritten. Diese Granulat/Matrix-Konstrukte sind Gegenstand von Abschnitt 4.3, der die Varia-
tion der Xerogelzusammensetzung im Fokus hat, sowie von Abschnitt 4.4, der Granulat/Mat-
rix-Konstrukte unter Variation der Granulatgröße in den Mittelpunkt der Untersuchungen rückt. 
Innerhalb der Abschnitte 4.2 bis 4.4 werden die jeweiligen Verbundwerkstoffe auf ihre Eignung 
für den Knochenersatz hin charakterisiert. Die verschiedenen Verbundwerkstoffe werden da-
bei vor allem hinsichtlich ihrer Bioaktivität und Degradation sowie hinsichtlich der Reaktion von 
Knochenzellen in vitro untersucht. Dabei liegt der Fokus auf Zellkulturversuchen mit Osteo-
blasten und Osteoklasten sowie deren Vorläufern hMSC und hMz, um potentielle Knochener-
satzmaterialien zu identifizieren. Die als geeignet bewerteten Verbundwerkstoffe werden 
schließlich in einer in vivo-Studie getestet, um die in vitro-Ergebnisse unter komplexeren Be-
dingungen im lebenden Organismus zu überprüfen. Die Ergebnisse dieser in vivo-Studie wer-
den in Abschnitt 4.5 vorgestellt. 
4.1 Strukturuntersuchungen an mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xe-
rogelen 
Die Herstellung von Verbundwerkstoffen auf Basis von Silikat und Kollagen im Zuge des 
Sol-Gel-Prozesses stellt eine Mineralisierung der organischen Matrix dar. Die Kenntnis über 
die strukturelle Organisation der Komponenten Silikat und Kollagen für zweiphasige Xerogele 
(B30) bildet die Grundlage dafür, um nachfolgend Struktur-Eigenschaft-Beziehungen ableiten 
zu können. Anschließend wird thematisiert, auf welche Weise sich eine weitere Phase mine-
ralischer Natur in die Struktur aus Silikat und Kollagen einfügt. Hierfür werden das Calciump-
hosphat Hydroxylapatit (in B30H20) sowie das Calciumcarbonat Calcit (in B30CK20) während 
des Sol-Gel-Prozesses eingebracht. Auch diese Untersuchungen bilden die Basis, um nach-
folgend Struktur-Eigenschaft-Beziehungen ableiten zu können. 
Untersuchungen zum strukturellen Aufbau der zweiphasigen Xerogele aus Silikat und Kol-
lagen sowie der dreiphasigen Xerogele mit einem zusätzlichen Mineral als dritte Phase wurden 
mit Hilfe der elektronenmikroskopischen Methoden REM, TEM und EDX durchgeführt. Unter-
suchungen zur Verteilung der einzelnen Phasen im Probekörper erfolgten mittels ToF-SIMS. 
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Zur Aufklärung der strukturellen Organisation von Silikat und Kollagen sowie weiterer Mineral-
phasen wurden Xerogelgranulate für Untersuchungen mittels REM verwendet sowie zusätz-
lich Dünnschnitte aus eingebetteten Xerogelgranulaten zur Analyse mittels REM und TEM. 
EDX-Analysen, die ausgehend von TEM-Aufnahmen vorgenommen wurden, dienten der Iden-
tifikation der zu Silikat und Kollagen gehörigen Elemente. Silikat wurde eindeutig über die Sig-
nale von atomarem Silizium und Sauerstoff detektiert. Hydroxylapatit wurde eindeutig über die 
Signale von Calcium und Phosphor nachgewiesen sowie Calcit über die Signale von Calcium, 
Kohlenstoff und Sauerstoff. Charakteristische Elemente für den Nachweis von Kollagen sind 
Wasserstoff, Kohlenstoff, Sauerstoff und Stickstoff. Aufgrund der Koexistenz von Kohlenstoff 
und Sauerstoff sowohl in Kollagen als auch im Einbettmaterial Araldit stellen diese Signale 
keinen eindeutigen Beweis für Kollagen dar. Wasserstoff kann aufgrund der Erzeugung wei-
cher Röntgenstrahlung nicht mittels EDX detektiert werden. Stickstoff tritt zwar in kleinen Men-
gen in Aminogruppen des Kollagens auf, jedoch kann Stickstoff aufgrund der Erzeugung ver-
hältnismäßig weicher Röntgenstrahlung lediglich ungenau detektiert werden. Der Nachweis 
von Kollagen in den Xerogelen ist folglich nicht eindeutig über eine Elementanalyse möglich 
und wurde deshalb morphologisch anhand von Fibrillen geführt. 
Die Ergebnisse zu den Strukturuntersuchungen sind bereits in der eigenen Publikation [212] 
veröffentlicht. 
4.1.1 Organisation von Silikat und Kollagen in mehrphasigen Silikat/Kollagen-
Xerogelen 
Die Untersuchungen zur strukturellen Organisation von Silikat und Kollagen, die sowohl in 
zweiphasigen als auch dreiphasigen Xerogelen vorkommen, erfolgten anhand der zweiphasi-
gen Probenmodifikation B30. Bei der Probenpräparation mittels Ultramikrotom wurde eine 
Struktur auf makroskopischer Ebene erzeugt, die wiederum Details über die Struktur auf mik-
roskopischer Ebene hervorbrachte. Relevante Details sind in Abbildung 4.1 dargestellt. Die 
REM-Aufnahmen visualisierten Silikat, welches als Agglomerat sphärischer Partikel vorlag 
(Abbildung 4.1a, exemplarisch gekennzeichnet mit Sternen). Die EDX-Analyse (Abbildung 
4.1c) ausgehend von der Hellfeld-TEM-Aufnahme in Abbildung 4.1b zeigte, dass im abgebil-
deten Bereich neben Silizium und Sauerstoff, die Silikat aufzeigen, auch Kohlenstoff vorkam. 
Dieses mögliche Indiz für Kollagen zwischen den Agglomeraten aus Silikat wurde morpholo-
gisch in REM-Aufnahmen bestätigt. Abbildung 4.1d, e zeigt fadenartige Verbindungen, die 
zwischen den Silikatagglomeraten auftreten (exemplarisch gekennzeichnet mit Pfeilen). Diese 
Anordnung wird im Folgenden als kontinuierliche Silikat/Kollagen-Phase bezeichnet. 
Des Weiteren zeigt die REM-Aufnahme in Abbildung 4.1f morphologisch parallel angeordnete 
Kollagenfibrillen sowie zu Kollagenfibrillenbündeln zusammengelagerte Fibrillen (exempla-
risch gekennzeichnet mit Asterisk), die sich in der kontinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase be-
finden. Auch in TEM-Untersuchungen traten derartige Strukturen auf. Abbildung 4.1g zeigt 
zwei parallel zu einander angeordnete fibrillenartige Strukturen bestehend aus den Elementen 
Silizium, Sauerstoff und Kohlenstoff (Abbildung 4.1h). Mit Hilfe eines EDX-line scan, der ent-
lang der in Abbildung 4.1g eingezeichneten Markierung, quer zur Längsachse der fibrillenarti-
gen Strukturen, verläuft, wurden Intensitätsveränderungen der Elementsignale untersucht 
(Abbildung 4.1i). Die Signalintensitäten für Silizium, Sauerstoff und Kohlenstoff stiegen hin zu 
den Mittelpunkten der jeweiligen einzelnen fibrillenartigen Strukturen an und fielen in Richtung 
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der Enden ab. Die Morphologie dieser Struktur sowie der Verlauf der Signalintensitäten für 
Silizium, Sauerstoff und Kohlenstoff deuten auf Kollagenfibrillen hin, die von Silikat ummantelt 
vorliegen. 
Signale von Kupfer in EDX-Analysen sind dem Kupfernetz zuzuschreiben, welches als Pro-
benträger fungierte. 
 
Abbildung 4.1: Organisation von Silikat und Kollagen in Xerogelen. Exemplarische Darstellung an B30. REM-
Aufnahme von agglomerierten, sphärischen Silikatpartikeln (a). Hellfeld-TEM-Aufnahme (b) und die zugehörige 
EDX-Analyse (c) der kontinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase. REM-Aufnahmen von fadenartigen Verbindungen 
zwischen den Silikatagglomeraten (d, e) sowie von parallel angeordneten Kollagenfibrillen und zu Kollagenfibrillen-
bündeln zusammengelagerten Fibrillen (f). Dunkelfeld-TEM-Aufnahme zweier parallel angeordneter Kollagenfibril-
len innerhalb der kontinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase (g), die zugehörige EDX-Analyse (h) sowie ein EDX-line 
scan entlang des in (g) dargestellten schwarzen Pfeils (i). Publiziert in [212]. 
Die Verteilung von Silikat und Kollagen in einem monolithischen B30-Probekörper wurde mit-
tels ToF-SIMS untersucht. Abbildung 4.2 zeigt dreidimensionale Darstellungen der zu Kollagen 
bzw. Silikat zugeordneten Massesignale innerhalb eines (75 x 75 x 44) µm³ großen Quaders, 
der von der Oberfläche des B30-Monolithen ausgeht. Abbildung 4.2a zeigt eine dreidimensio-
nale Verteilung von Kollagen, ausgedrückt durch das Massesignal des Prolinrestes C4H8N+. In 
Abbildung 4.2b ist die dreidimensionale Verteilung von Silikat, beschrieben durch das Masse-
signal von Si+, dargestellt. Die ToF-SIMS-Untersuchungen zeigten sowohl für C4H8N+ als auch 
für Si+ eine homogene Verteilung innerhalb des aufgenommenen Bereichs. Des Weiteren wa-
ren ausgehend vom C4H8N+-Signal fibrillenartige Strukturen erkennbar. Das Si+-Signal wies 












































































Abbildung 4.2: ToF-SIMS-Aufnahme des zweiphasigen Silikat/Kollagen-Xerogels B30. Dreidimensionale Dar-
stellungen der Massesignale des Prolinrestes C4H8N+ (Kollagen, a) und von Si+ (Silikat, b). 
4.1.2 Organisation von Calciummineralen in mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xe-
rogelen 
Die Untersuchungen zur strukturellen Organisation von Calciummineralen innerhalb der kon-
tinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase erfolgten ausgehend von den beiden dreiphasigen Xero-
gelen B30H20 und B30CK20. B30H20 beinhaltet neben Silikat und Kollagen das Calciumpho-
sphat Hydroxylapatit. In B30CK20 ist neben Silikat und Kollagen das Calciumcarbonat Calcit 
enthalten. 
TEM-Untersuchungen ausgehend von B30H20-Dünnschnitten visualisierten homogene Berei-
che, in die strangartige oder granulare Strukturen im Mikrometerbereich eingelagert waren 
(Abbildung 4.3a). EDX-Analysen dieser homogenen Bereiche wiesen auf die Elemente Sili-
zium, Sauerstoff und Kohlenstoff sowie auf geringe Mengen an Stickstoff hin (Abbildung 4.3b). 
Wie in Abschnitt 4.1.1 erläutert, weist dies auf die Silikat/Kollagen-Phase hin. Bereiche mit 
strangartigen oder granularen Strukturen wiesen die Elemente Calcium und Phosphor sowie 
neben kleinen Mengen an Natrium auch Silizium, Sauerstoff und Kohlenstoff auf (Abbildung 
4.3c). Die EDX-Analysen deuten auf das Vorliegen einer calciumphosphatreichen Phase hin, 
in der auch die Silikat/Kollagen-Phase präsent ist. 
 
Abbildung 4.3: Organisation von Hydroxylapatit in mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelen. Dunkel-
feld-TEM-Aufnahme (a) und zugehörige EDX-Analysen der kontinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase (b) und der da-
rin eingebetteten calciumphosphatreichen Phase (c). Publiziert in [212]. 
In hochauflösenden TEM-Aufnahmen der strangartigen (Abbildung 4.4a, b) und granularen 
(Abbildung 4.4c, d) Strukturen wurden die Atomsäulen sichtbar, die als alternierende Gitter-
ebenen in hell und dunkel in Erscheinung traten. Ausgehend von den sichtbaren Atomsäulen 
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(Abbildung 4.4e, f) wurde die Kristallinität der untersuchten granularen Bereiche aus Hydro-
xylapatit im Gegensatz zu der amorphen silikatischen Mineralphase deutlich. 
 
Abbildung 4.4: Hydroxylapatit in mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelen. Hochauflösende Hellfeld-TEM-
Aufnahmen von strangartigen (a, b) und granularen (c, d) Strukturen sowie eine an ihnen durchgeführte Fourier-
transformation zur Bestimmung der Kristallinität von Hydroxylapatit (e, f). Publiziert in [212]. 
B30CK20-Dünnschnitte wiesen homogene Bereiche auf, deren EDX-Analyse die Elemente 
Silizium, Sauerstoff und Kohlenstoff sowie kleine Mengen an Stickstoff zeigte (Abbildung 4.5a, 
b). Wie erläutert (Abschnitt 4.1.1), ist dies ein Hinweis auf die Silikat/Kollagen-Phase. Des 
Weiteren wiesen B30CK20-Dünnschnitte plättchenartige Strukturen im Mikrometerbereich auf, 
die teils planar, teils strangartig vorlagen. Die EDX-Analysen der strang- und plättchenartigen 
Strukturen zeigten, dass diese aus Calcium, Kohlenstoff und Sauerstoff aufgebaut waren 
(Abbildung 4.5c, d), was auf Calcit schließen lässt. 
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Abbildung 4.5: Organisation von Calcit in mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelen. Dunkelfeld-TEM-
Aufnahmen und zugehörige EDX-Analysen der kontinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase (a, b) und von darin einge-
bettetem Calcit (c, d). Publiziert in [212]. 
4.1.3 Zusammenfassung der Strukturuntersuchungen an mehrphasigen Sili-
kat/Kollagen-Xerogelen 
Mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogele stellen ein Verbundmaterial dar, das aus den Kompo-
nenten Silikat und Kollagen sowie gegebenenfalls einer weiteren Mineralphase besteht und 
das mittels Sol-Gel-Technik und einer angeschlossenen Klimatrocknung hergestellt wird. An 
diesem Verbundwerkstoff wurden mit Hilfe verschiedener mikroskopischer und spektroskopi-
scher Methoden (REM, TEM, EDX und ToF-SIMS) Untersuchungen zu dessen strukturellem 
Aufbau vorgenommen. Die Analysen ergaben, dass sich die beiden Komponenten Kollagen 
und Silikat zu einer kontinuierlichen Phase arrangieren, bei der Kollagen zwischen Agglome-
raten aus amorphem Silikat vorliegt. In dieser kontinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase liegen 
wiederum Kollagenfibrillen eingebettet vor, sodass von einem faserverstärkten Verbundwerk-
stoff auszugehen ist. Dieses Arrangement der Komponenten Silikat und Kollagen lässt sich 
nicht nur den zweiphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelen zuweisen, sondern auch den dreipha-
sigen. Wird in den Sol-Gel-Prozess Hydroxylapatit als kristallines Calciummineral eingebracht, 
so kommt es zusätzlich zur Ausbildung einer hydroxylapatitreichen Phase, die in die kontinu-
ierliche Silikat/Kollagen-Phase eingebettet ist. EDX-Analysen deuten darauf hin, dass in dieser 
hydroxylapatitreichen Phase auch Silikat und Kollagen vorliegen. Wird anstelle des Hydroxyla-
patits mit kleiner Partikelgröße Calcit mit vergleichsweise großer Partikelgröße in den 
Sol-Gel-Prozess eingebracht, liegt eine reine Calcitphase dispers eingebettet in der kontinu-
ierlichen Silikat/Kollagen-Phase vor. 
In den nachfolgenden Abschnitten werden mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogele sowohl in 
monolithischer Form als auch in Form von Granulat/Matrix-Konstrukten untersucht. Das Wis-
sen über die strukturelle Organisation der Komponenten in zweiphasigen und dreiphasigen 
Xerogelen bildet die Grundlage für die nachfolgende Charakterisierung der verschiedenen 


































4.2 Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe mit Calcium- und Strontium-
mineralen als dritte Phase 
Eines der Ziele der vorliegenden Arbeit liegt in der materialseitigen Beeinflussung zellulärer 
Reaktionen. Wie im Stand des Wissens dargelegt wurde, lassen sich knochenaufbauende Os-
teoblasten und deren Vorläuferzellen durch Calciumionen sowie durch Strontiumionen kon-
zentrationsabhängig in ihrer Proliferation und osteogenen Differenzierung stimulieren (Ab-
schnitt 2.2.3.1). Diesem Ansatz bedient sich das Materialkonzept der vorliegenden Arbeit. In-
dem aus dem Verbundwerkstoff Calcium- bzw. Strontiumionen freigesetzt werden, sollen in 
der Umgebung der Probekörper förderliche Bedingungen für Osteoblasten und Vorläuferzellen 
geschaffen werden. Zu diesem Zweck wurden Calcium- sowie Strontiumminerale in die Ver-
bundwerkstoffe aus Silikat und Kollagen eingebettet. Ausgewählt wurden hierfür die im voran-
gegangenen Abschnitt 4.1 bereits angeführten Calciumminerale Hydroxylapatit und Calcit, da 
sich beide Minerale perspektivisch stark in ihren Abbaueigenschaften unterscheiden (Ab-
schnitt 2.2.3.1). In Analogie wurden ein Phosphat (Strontiumphosphat) und ein Carbonat 
(Strontiumcarbonat) als Strontiummineral verwendet. 
Der vorangegangene Abschnitt 4.1 zur strukturellen Organisation der Komponenten Silikat 
und Kollagen in zweiphasigen sowie einer weiteren Mineralphase in dreiphasigen Xerogelen 
bildet die Grundlage für diesen Abschnitt sowie die folgenden. Dieser Abschnitt widmet sich 
den Eigenschaften, die sich für die Verbundwerkstoffe ergeben und maßgeblich für deren Er-
folg als Knochenersatzmaterialien sind. Die in vivo-Reaktion wird an dieser Stelle nicht explizit 
untersucht. Die Analyse der Degradation in vitro soll nicht nur Aufschluss über den Abbau des 
Materials geben, sie soll auch genutzt werden, um den Einfluss der Degradation auf das zel-
luläre Verhalten zu charakterisieren. 
Dieser Abschnitt hat mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogele in monolithischer Form im Fokus. 
Die Monolithe sind das Resultat der Mineralisierung von Kollagen mit Silikat im Zuge des 
Sol-Gel-Prozesses und der anschließenden Trocknung des dabei entstandenen Hydrogels. 
Das Einbringen einer zusätzlichen Mineralphase während des Sol-Gel-Prozesses erfolgte für 
die Calciumminerale Hydroxylapatit und Calcit sowie die Strontiumminerale Strontiumphos-
phat und Strontiumcarbonat ohne Veränderungen im Herstellungsprozess (Abschnitt 3.1.3). 
Für alle zwei- und dreiphasigen Xerogele der vorliegenden Arbeit wurde eine Änderung im 
Vergleich zu dem von Heinemann et al. etablierten System vorgenommen [131]. Für die Pro-
bekörper der vorliegenden Arbeit wurden die Konzentration und der pH-Wert der Pufferlösung 
angepasst, in der lyophilisiertes Kollagen zur Herstellung der homogenen Suspension resus-
pendiert wurde. Anstatt einer Konzentration von 0,1 M wurde diese auf 0,05 M Tris abgesenkt, 
um die Menge an Tris-Salz im späteren Xerogel zu reduzieren. Des Weiteren wurde der 
pH-Wert der Pufferlösung von pH7,4 auf pH8,0 erhöht, um die initiale Ansäuerung des Zellkul-
turmediums bei Inkubation der bereits etablierten Xerogelzusammensetzungen abzumindern. 
Die Ergebnisse zu den mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen sind weitestgehend 
in den eigenen Publikationen [212] und [213] veröffentlicht. 
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4.2.1 Mikroskopische Charakterisierung der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
Abbildung 4.6 gibt einen Überblick über die während des Sol-Gel-Prozesses mit anschließen-
der Trocknung entstandenen Xerogeloberflächen. Die typischen Oberflächen des zweiphasi-
gen B30 sowie aller dreiphasigen Xerogelmonolithe waren durch Silikatagglomerate gekenn-
zeichnet, die von Kollagen durchzogen waren (Silikat/Kollagen-Phase, Abschnitt 4.1.1). Die 
grob strukturierte Oberfläche resultierte aus Kollagenfibrillen und Fibrillenbündeln, die diese 
Silikat/Kollagen-Phase faserverstärken, wie exemplarisch auf der Oberfläche von B30 gezeigt 
(Abbildung 4.6a, b). 
 
Abbildung 4.6: Visualisierung der Oberflächen von Xerogelmonolithen. Repräsentative REM-Aufnahmen der 
während des Sol-Gel-Prozesses mit anschließender Trocknung entstandenen Xerogeloberflächen von B30 (a, b), 
B30H20 (c), B30CK20 (d), B30SP20 (e) und B30SK20 (f). Publiziert in [213]. 
Im Falle der dreiphasigen Xerogelmonolithe wurde die grob erscheinende Oberflächenstruk-
turierung des B30 durch den Einbau der zusätzlichen Mineralphase gesteigert. Die Oberfläche 
von B30H20 zeigte agglomerierte Hydroxylapatitpartikel mit einem Durchmesser von 5-25 µm, 
die von der Silikat/Kollagen-Phase bedeckt waren (Abbildung 4.6c). In ähnlicher Weise waren 
Strontiumphosphatpartikel von 5-15 µm Durchmesser zufällig auf der Oberfläche von 
B30SP20 verteilt (Abbildung 4.6e). Mineralische Agglomerate höherer Dimension traten auf 
der Oberfläche von B30CK20 auf (Abbildung 4.6d). B30CK20 enthielt Calcitpartikel in Berei-
chen von 5-10 µm, die von der Silikat/Kollagen-Phase vollständig bedeckt wurden. Ebenso 
wies B30CK20 größere Partikel mit bis zu 70 µm Durchmesser auf, für die sich in der bede-















die Faserverstärkung. Auch die Oberfläche von B30SK20 zeigte zufällig verteilte Strontiumcar-
bonatpartikel kleinerer (5-10 µm) und größerer (20-50 µm) Abmessungen (Abbildung 4.6f). 
4.2.2 Bioaktivität und Degradation der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
Die Degradation und die Bioaktivität der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe in 
wässrigen Medien wurden zeitabhängig charakterisiert. Die Charakterisierung erfolgte über 
einen Zeitraum von 28 Tagen unter Einbeziehung dreier verschiedener Inkubationsmedien: 
physiologische Salzlösung (0,9 %-ige NaCl-Lösung), mSBF und Zellkulturmedium. Für die Un-
tersuchung der Bioaktivität wurden mSBF und Zellkulturmedium verwendet, wobei Zellkultur-
medium vor allem aufgrund enthaltener Proteine gewählt wurde. Die physiologische Salzlö-
sung diente vorrangig der Analytik rund um die Freisetzung der Degradationsprodukte. 
Gammasterilisierte Xerogelmonolithe wurden einzeln in jeweils 1,2 mL Inkubationsmedium 
eingelegt und bei 37 °C gelagert. Das Inkubationsmedium wurde alle 2-3 Tage vollständig er-
neuert, um einen Bezug zu den späteren Zellkulturuntersuchungen herstellen zu können. 
4.2.2.1 Freisetzung von Kollagen und Kollagenfragmenten aus mehrphasigen Sili-
kat/Kollagen-Xerogelmonolithen in wässrige Medien 
Bei der Inkubation in 0,9 %-ige NaCl-Lösung zeigten alle Xerogelmonolithe initial eine starke 
Kollagenfreisetzung im Bereich von etwa 2300 µg/mL nach dem ersten Mediumwechsel an 
Tag 2 und etwa 400 µg/mL nach dem zweiten Mediumwechsel an Tag 5 (Abbildung 4.7a). Im 
weiteren Versuchsverlauf wurden stets geringere Kollagenkonzentrationen gemessen, die 
fortan unterschiedlich je nach Xerogelzusammensetzung waren. Die stärkste Kollagenfreiset-
zung fand aus den beiden phosphathaltigen Xerogelmonolithen B30H20 und B30SP20 über 
die 28-tägige Inkubation hinweg statt. Eine geringere Freisetzung erfolgte aus den carbonat-
haltigen Xerogelmonolithen B30CK20 und B30SK20, wobei B30SK20 in gleichen Zeiträumen 
verstärkt Kollagen freisetzte. Das zweiphasige B30 wies eine deutlich geringere Kollagenfrei-
setzung im Vergleich zu den dreiphasigen Xerogelmonolithen auf. Die sich ergebenden Ma-
xima an den Tagen 12, 19 und 26 resultieren aus dem Zeitraum von 3 Tagen zwischen zwei 
Mediumwechseln anstatt der sonst üblichen 2 Tage. Im Allgemeinen bestand die Tendenz der 
Zunahme der je Mediumwechsel freigesetzten Kollagenmenge zwischen Tag 7 und Tag 26. 
Ähnliche Tendenzen ergaben sich für die 28-tägige Inkubation der Xerogelmonolithe in mSBF 
(Abbildung 4.7b). Nach initial sehr hoher Kollagenfreisetzung für alle Xerogelmonolithe erfolgte 
ab Tag 7 die stärkste Freisetzung aus B30SP20, gefolgt von B30H20. B30 und B30CK20, die 
sehr ähnliche freigesetzte Kollagenmengen zeigten, wiesen die geringsten Kollagenkonzent-
rationen in mSBF auf. Freigesetzte Kollagenmengen aus B30SK20 lagen nahe denen aus B30 
und B30CK20. Diese drei Xerogelzusammensetzungen zeigten eine stetige Zunahme der 
Freisetzung mit Zunahme der Inkubationsdauer. Die Kollagenfreisetzung aus den phosphat-
haltigen Xerogelmonolithen B30H20 und B30SP20 stagnierte bzw. nahm mit zunehmender 
Zeit ab. Im Allgemeinen lagen die in mSBF vorliegenden Kollagenkonzentrationen oberhalb 
von denen in der 0,9 %-igen NaCl-Lösung. 
Die Mengen an Kollagen, die aus den verschiedenen Xerogelmonolithen freigesetzt wurden, 
lagen im Falle des Zellkulturmediums, sowohl initial als auch im Verlauf der Inkubation, deut-
lich unterhalb der Mengen, die in 0,9 %-ige NaCl-Lösung oder mSBF freigesetzt wurden 
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(Abbildung 4.7c). In Hinblick auf Unterschiede zwischen den verschiedenen Xerogelmonolit-
hen waren im Zellkulturmedium selbige Trends wie in 0,9 %-iger NaCl-Lösung und mSBF er-
sichtlich. Die im Zellkulturmedium enthaltenen Proteine bewirkten jedoch starke Streuungen 
innerhalb der Messwerte, sodass mit der OPA-Methode keine verlässliche Detektion von frei-
gesetztem Kollagen und Kollagenfragmenten im Zellkulturmedium stattfinden konnte. Die Ana-
lyse mittels OPA-Methode wird deshalb für weiterführende Untersuchungen nur noch für Salz-
lösungen ohne Proteine (0,9 %-ige NaCl-Lösung und mSBF) verwendet. 
 
Abbildung 4.7: Freisetzung von Kollagen aus Xerogelmonolithen. Kollagenkonzentration in 0,9 %-iger 
NaCl-Lösung (a), mSBF (b) und Zellkulturmedium (c) nach Inkubation von B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und 
B30SK20. Die Xerogelmonolithe wurden für 28 Tage in flüssiges Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal 
wöchentlich erneuert wurde. 
4.2.2.2 Ionische Interaktionen mehrphasiger Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe mit 
wässrigen Medien 
Zunächst wurde die Konzentration zweiwertiger Ionen mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-Me-
thode bestimmt. Für das zweiphasige B30, das hydroxylapatithaltige B30H20 und das calcit-
haltige B30CK20 wurden in den verschiedenen Medien lediglich Calciumionen detektiert. Im 
Falle des strontiumphosphathaltigen B30SP20 und des strontiumcarbonathaltigen B30SK20 
bestand zusätzlich die Möglichkeit der Detektion von Strontiumionen. 
Die Messung der Ionenkonzentrationen während der 28-tägigen Inkubation der Xerogelmono-
lithe in 0,9 %-ige NaCl-Lösung ergab für B30 erwartungsgemäß keine nachweisbare Calcium-
konzentration (Abbildung 4.8a). Die calciumhaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30CK20 








































































setzten innerhalb der 28-tägigen Inkubation kontinuierlich Calciumionen frei, die strontiumhal-
tigen Xerogelmonolithe B30SP20 und B30SK20 kontinuierlich Strontiumionen. Für alle drei-
phasigen Xerogelmonolithe war innerhalb der ersten 7 Tage ein Anstieg der zweiwertigen Io-
nenkonzentration in der 0,9 %-igen NaCl-Lösung mit jedem Mediumwechsel zu verzeichnen. 
Im Anschluss war die Konzentration an zweiwertigen Ionen für die verschiedenen Xerogelzu-
sammensetzungen jeweils nahezu konstant, mit Ausnahme von B30CK20. B30CK20 setzte 
zum Tag 28 eine geringere Menge an Calciumionen frei als zuvor. Insgesamt war die Menge 
an freigesetzten Calcium- bzw. Strontiumionen für die carbonathaltigen Xerogelmonolithe 
B30CK20 (3,2 mM) und B30SK20 (2 mM) jeweils höher als für die zugehörigen phosphathal-
tigen Xerogelmonolithe B30H20 (0,7 mM) und B30SP20 (1,5 mM). 
 
Abbildung 4.8: Freisetzung und Bindung zweiwertiger Ionen durch Xerogelmonolithe. Konzentration 
zweiwertiger Ionen, bestimmt mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode, in 0,9 %-iger NaCl-Lösung (a), mSBF (b) 
und Zellkulturmedium (c) nach Inkubation von B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20. Die 
Xerogelmonolithe wurden für 28 Tage in flüssiges Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal wöchentlich 
erneuert wurde. Teilweise publiziert in [212]. 
Die Calciumkonzentration von mSBF betrug 2,5 mM. Bei der Inkubation in mSBF über 28 Tage 
verursachten alle Xerogelmonolithe eine reduzierte Konzentration zweiwertiger Ionen in ihrer 
Umgebung (Abbildung 4.8b). Die stärkste Verringerung der Konzentration zweiwertiger Ionen 
(Calcium- und Strontiumionen) in mSBF wurde für die phosphathaltigen Xerogelmonolithe 
B30H20 und B30SP20 sowie für das zweiphasige B30 beobachtet, insbesondere während der 
ersten beiden Tage (0,2-0,3 mM). Die geringste initiale Reduktion der Konzentration zweiwer-
tiger Ionen erfolgte durch die carbonathaltigen Xerogelmonolithe B30CK20 und B30SK20 (1,5-
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1,6 mM). Nach 7-tägiger Inkubation in mSBF flachte die Reduktion zweiwertiger Ionen durch 
B30 und B30SP20 ab und die Ionenkonzentration in mSBF näherte sich dem nahezu konstan-
ten Wert durch B30CK20 an. Der Entzug zweiwertiger Ionen aus der Umgebung nahm für 
B30H20 stetig ab, sodass nach 28-tägiger Inkubation für alle Xerogelmonolithe Konzentratio-
nen zwischen 1,4 mM (B30H20 und B30SP20) und 1,7 mM (B30CK20 und B30SK20) beo-
bachtet wurden. 
Auch in Zellkulturmedium bewirkte die Inkubation der verschiedenen Xerogelmonolithe über 
28 Tage hinweg reduzierte Konzentrationen zweiwertiger Ionen im Vergleich zum reinen Zell-
kulturmedium (Abbildung 4.8c). Die Calciumkonzentration des reinen Zellkulturmediums inklu-
sive FCS betrug 2 mM. Die Tendenzen hinsichtlich des zeitlichen Verlaufs der Konzentration 
zweiwertiger Ionen (Calcium- und Strontiumionen) entsprachen den für mSBF beschriebenen. 
Die phosphathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30SP20 sowie B30 zeigten die stärkste 
initiale Reduktion der zweiwertigen Ionen. Die carbonathaltigen Xerogelmonolithe B30CK20 
und B30SK20 zeigten eine geringe initiale Reduktion sowie eine nahezu konstante Konzent-
ration über 28 Tage. Das zweiphasige B30 und das strontiumphosphathaltige B30SP20 nä-
herten sich ab Tag 7 ebenfalls diesem nahezu konstanten Verlauf in Höhe der durch B30CK20 
erreichten Konzentrationen an (1,3 mM). Nach 28-tägiger Inkubation lagen im Zellkulturme-
dium Konzentrationen zweiwertiger Ionen zwischen 1,0 mM (B30H20) und 1,4 mM (B30SK20) 
vor. Insgesamt wurde für mSBF verglichen mit Zellkulturmedium ein stärkerer prozentualer 
Entzug von zweiwertigen Ionen beobachtet. Absolut gesehen waren die Konzentrationen zwei-
wertiger Ionen im Zellkulturmedium höher als in mSBF. 
Da ausgehend von der ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode die Konzentrationen von Cal-
cium- und Strontiumionen lediglich in Kombination bestimmt werden können, wurden die Un-
tersuchungen im Zellkulturmedium mittels ICP-OES wiederholt. Mit dieser Methode erfolgte 
die Konzentrationsbestimmung an Calcium, Strontium, Phosphor und Silizium (Abbildung 4.9). 
Abbildung 4.9a zeigt den zeitlichen Verlauf der Calciumkonzentration im Zellkulturmedium 
nach Inkubation der verschiedenen Xerogeltypen, bestimmt mittels ICP-OES. Zusätzlich zu 
den aus der ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode erlangten Information, dass alle Xerogelzu-
sammensetzungen bei der Inkubation in Zellkulturmedium die Reduktion der Konzentration 
zweiwertiger Ionen bewirkten, lieferte ICP-OES den Beweis, dass dies auch für die Calcium-
konzentration gilt. Die mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode ermittelten Calciumkonzent-
rationen für alle strontiumfreien Xerogelmonolithe sind in Übereinstimmung mit den Calcium-
konzentrationen, die mit Hilfe von ICP-OES bestimmt wurden. 
Die phosphathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30SP20 verursachten initial die stärkste 
Reduktion der Calciumkonzentration, die carbonathaltigen B30CK20 und B30SK20 die ge-
ringste. Wie bereits mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode gezeigt, hielt das calcithaltige 
B30CK20 über 28 Tage eine nahezu konstante Konzentration aufrecht (1,4 mM), der sich auch 
das zweiphasige B30 und das strontiumphosphathaltige B30SP20 mit Tag 7 annäherten. In 
Analogie zur ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode wies B30H20 im gesamten zeitlichen Verlauf 
die stärkste Reduktion der Calciumkonzentration auf. Für das strontiumcarbonathaltige 
B30SK20 ergaben sich Unterschiede zwischen der Konzentration zweiwertiger Ionen und der 
alleinigen Calciumkonzentration. B30SK20 bewirkte über 28 Tage eine nahezu konstante Cal-
ciumkonzentration von 1,2 mM. 
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Die ebenfalls zweiwertigen Strontiumionen wurden erwartungsgemäß nur aus B30SP20 und 
B30SK20 freigesetzt (Abbildung 4.9b). Ausgehend von B30SK20 wurden initial Strontiumkon-
zentrationen von 0,5-0,6 mM detektiert, die über einen Zeitraum von etwa 14 Tagen konstant 
blieben und anschließend stetig bis auf 0,3 mM abnahmen. Die Freisetzung von Strontiumio-
nen aus B30SP20 fiel im Vergleich zu B30SK20 marginal aus. Bei initialer Inkubation von 
B30SP20 in Zellkulturmedium wurde eine Strontiumkonzentration von 0,02 mM erreicht, die 
kontinuierlich abnahm und ab Tag 9 bei dem Wert 0,003 mM stagnierte. 
 
Abbildung 4.9: Ionische Interaktionen der Xerogelmonolithe mit Zellkulturmedium. Calcium- (a), Stron-
tium- (b), Phosphor- (c) und Siliziumkonzentration (d), bestimmt mittels ICP-OES, in Zellkulturmedium nach 
Inkubation von B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20. Die Xerogelmonolithe wurden für 28 Tage in 
flüssiges Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal wöchentlich erneuert wurde. 
Abbildung 4.9c zeigt die Konzentration von Phosphor im Zellkulturmedium. Die Phosphatkon-
zentration im reinen Zellkulturmedium machte 1,3 mM aus. Initial erhöhte sich die Phosphat-
konzentration im Falle der beiden phosphathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30SP20 
auf 5,6 mM und 4,8 mM sowie im Falle des zweiphasigen B30 auf 4,3 mM. Für die beiden 
carbonathaltigen Xerogelmonolithe lag eine im Vergleich zum reinen Zellkulturmedium redu-
zierte Phosphatkonzentration vor. Bereits nach dem ersten Mediumwechsel (Tag 2) lagen für 
alle Xerogelzusammensetzungen reduzierte Phosphatkonzentrationen des Zellkulturmediums 
vor. Beginnend mit Tag 9 näherten sich die Phosphatkonzentrationen im Zellkulturmedium bei 
Inkubation der Xerogelmonolithe dem Bereich 0,5-0,9 mM an. Die niedrigsten Konzentrationen 
waren dabei für die beiden phosphathaltigen Monolithe B30H20 und B30SP20 sowie für das 
calcithaltige B30CK20 zu beobachten. 
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Der zeitliche Verlauf der Konzentration von Silizium im Zellkulturmedium ist in Abbildung 4.9d 
dargestellt. Innerhalb der ersten 19 Tage wies die Silikatkonzentration für alle dreiphasigen 
Xerogelmonolithe ähnliche Werte im Bereich von 0,2-0,4 mM auf. Mit Tag 21 wurde für das 
hydroxylapatithaltige B30H20 eine erhöhte Silikatkonzentration im Bereich von 0,6-0,8 mM er-
reicht. Das zweiphasige B30 zeigte eine über den gesamten Inkubationszeitraum signifikant 
gesteigerte Silikatkonzentration im Zellkulturmedium. Innerhalb der ersten 16 Tage stieg diese 
kontinuierlich mit jedem Mediumwechsel bis auf 0,8 mM an, wodurch sich im Vergleich zu den 
dreiphasigen Xerogelmonolithen mehr als doppelt so hohe Konzentrationen ergaben. 
4.2.2.3 Oberflächenmorphologie mehrphasiger Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
Untersuchungen zur Bioaktivität und zur Freisetzung von Calcium- und Strontiumionen wurden 
durch Inkubation der verschiedenen Xerogelmonolithe in physiologische Salzlösung (0,9 %-
ige NaCl-Lösung), mSBF und Zellkulturmedium durchgeführt. Die REM-Aufnahmen in der lin-
ken Spalte der Abbildung 4.10 zeigen Veränderungen der Oberflächenmorphologie der ver-
schiedenen Xerogelmonolithe nach 28-tägiger Inkubation in 0,9 %-ige NaCl-Lösung. Für alle 
Xerogelmonolithe nahmen die oberflächlichen Mikrorisse zu. Die dreiphasigen Xerogelmono-
lithe wiesen zudem auf ihrer Oberfläche zusätzlich Löcher auf, die sich während der Inkubation 
durch Separation von Material vom jeweiligen Xerogel gebildet hatten. Das calcithaltige 
B30CK20 zeigte Löcher mit bis zu 40 µm im Durchmesser (Abbildung 4.10g). Des Weiteren 
waren Kanäle, ausgehend von diesen Löchern, in das Innere des Materials sichtbar. Die Lö-
cher auf der Oberfläche des hydroxylapatithaltigen B30H20 wiesen Durchmesser von etwa 
10 µm auf (Abbildung 4.10d), die auf dem strontiumphosphathaltigen B30SP20 ebenfalls von 
etwa 10 µm (Abbildung 4.10j) und die auf dem strontiumcarbonathaltigen B30SK20 von etwa 
30 µm (Abbildung 4.10m). 
Die Oberflächen der verschiedenen Xerogelmonolithe nach 28-tägiger Inkubation in mSBF 
sind in der mittleren Spalte von Abbildung 4.10 dargestellt. Auf den Oberflächen hatten sich 
mineralische Agglomerate abgeschieden, deren zugehörige EDX-Spektren in der rechten 
Spalte von Abbildung 4.10 abgebildet sind. Die EDX-Spektren der verschiedenen Xerogele 
zeigten allesamt Calcium- und Phosphat-Peaks, was darauf hinweist, dass die ausgefällten 
Kristalle aus Calciumphosphat zusammengesetzt waren. Darüber hinaus enthielten alle 
EDX-Spektren Silizium- und Sauerstoff-Peaks, die sich dem Silikat des Xerogels (Silikat/Kol-
lagen-Phase) zuordnen ließen. Die Signale der EDX-Spektren waren folglich nicht ausschließ-
lich den Mineralagglomeraten, sondern auch oberflächennahen Bereichen des Xerogels selbst 
zuzuweisen. Auch die Strontium-Peaks, die im Falle der strontiumhaltigen Proben B30SP20 
und B30SK20 auftraten, ließen sich nicht eindeutig den mineralischen Agglomeraten auf der 
Oberfläche zuordnen (Abbildung 4.10l, o). 
Die stärkste Bildung eines Calciumphosphats auf der Oberfläche fand auf dem strontiumcar-
bonathaltigen B30SK20 statt, gefolgt von dem strontiumphosphathaltigen B30SP20 und dem 
calcithaltigen B30CK20. Diese wiesen sphärische Kristalle im Bereich von 1-3 µm auf der ge-
samten Xerogeloberfläche auf. Die bevorzugte Nukleation fand großflächig auf der Oberfläche 
von Partikeln der zu Silikat zusätzlich eingebrachten Mineralphase statt, die initial von der Si-
likat/Kollagen-Phase bedeckt waren (Abbildung 4.10h, k, n). Auf dem hydroxylapatithaltigen 
B30H20 traten deutlich weniger Abscheidungen auf der Oberfläche auf, wobei diese ebenfalls 
bevorzugt an den eingebrachten Mineralpartikeln lokalisiert waren (Abbildung 4.10e). Für das 
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zweiphasige B30 war nahezu kein oberflächliches Calciumphosphat ersichtlich (Abbildung 
4.10b). 
 
Abbildung 4.10: Visualisierung der Degradation und Bioaktivität der Xerogelmonolithe. Repräsentative REM-
Aufnahmen und zugehörige EDX-Analysen der Oberflächen von B30 (a-c), B30H20 (d-f), B30CK20 (g-i), B30SP20 
(j-l) und B30SK20 (m-o) nach ihrer Inkubation in 0,9 %-ige NaCl-Lösung (linke Spalte) und mSBF (mittlere und 
rechte Spalte). Die Xerogelmonolithe wurden für 28 Tage in flüssiges Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal 
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4.2.3 In vitro-Osteoblastogenese auf Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
Calcium- und Strontiumminerale, die als zusätzliche Mineralphase in Silikat/Kollagen-Xerogel-
monolithen fungieren, wurden hinsichtlich ihres Einflusses auf die Osteoblastogenese in vitro 
untersucht. Mithilfe indirekter Zellkultur wurden zunächst die Effekte der Prozesse in der Um-
gebung (Abschnitt 4.2.2) - Degradation und Bioaktivität - der mehrphasigen Xerogelmonolithe 
auf die Proliferation und osteogene Differenzierung von hMSC/Osteoblasten analysiert. Dabei 
waren direkte Zell/Material-Wechselwirkungen und somit der Einfluss der Oberflächenstruktu-
rierung und -chemie ausgeschlossen. Die im nächsten Schritt erfolgte direkte Zellkultur zielte 
auf die Kultivierung von hMSC direkt auf der Xerogeloberfläche ab und betrachtet damit die 
Zell/Material-Interaktion sowie den zusätzlichen Effekt der Oberfläche. Für die Analyse dieser 
Effekte wurden der zweiphasige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolith B30 sowie die dreiphasigen 
Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe B30H20 mit Hydroxylapatit, B30CK20 mit Calcit, B30SP20 
mit Strontiumphosphat und B30SK20 mit Strontiumcarbonat verwendet. 
4.2.3.1 Indirekte Zellkultur 
Die hMSC wurden über 28 Tage hinweg auf Polystyrol in Gegenwart der Xerogelmonolithe 
bzw. ohne Xerogel als Referenz (PS) kultiviert (indirekte Zellkultur). Die Kultivierung erfolgte 
zunächst ohne osteogene Stimulation (Os-). Beginnend mit Tag 3 wurden die Zellen unter 
Zugabe der osteogenen Zusätze bis zum Tag 28 stimuliert (Os+) oder als nicht stimulierte 
Zellen weiterkultiviert. 
Im zeitlichen Verlauf der indirekten Zellkultur kam es zur Proliferation der (Os-)-Zellen 
(Abbildung 4.11a, b) und der (Os+)-Zellen (Abbildung 4.12a, b) in Gegenwart aller Xerogelmo-
nolithe sowie für die Referenz (PS). Insgesamt waren die Zellzahlen für Os+ geringer im Ver-
gleich zu Os-. Die Zellzahlen für Os- und Os+ waren innerhalb der ersten 7-tägigen Kultur 
nahezu unbeeinflusst durch die Gegenwart eines Xerogelmonoliths sowie durch dessen Zu-
sammensetzung. Ab Tag 14 war eine reduzierte Zellzahl in Gegenwart der Xerogelmonolithe 
im Vergleich zur Referenz PS zu beobachten. Die geringste Zellzahl in Gegenwart der Xero-
gelmonolithe resultierte für das hydroxylapatithaltige B30H20 und die höchste Zellzahl für das 
strontiumcarbonathaltige B30SK20. Die folgenden Tendenzen ergaben sich für die Prolifera-
tion in Gegenwart der verschiedenen Xerogelmonolithe bei indirekter Kultivierung für 
(Os-)-Zellen: B30H20 < B30 ≈ B30CK20 ≈ B30SP20 < B30SK20. Für die Anzahl der 
(Os+)-Zellen in Gegenwart der verschiedenen Xerogelmonolithe ergab sich folgende Tendenz: 
B30H20 < B30 < B30SP20 <B30CK20 < B30SK20. 
Die via DNA-Konzentration (Abbildung 4.11a, Abbildung 4.12a) und LDH-Aktivität (Abbildung 
4.11b, Abbildung 4.12b) ermittelten Zellzahlen in Gegenwart der verschiedenen Xerogelmo-
nolithe bzw. ohne Xerogel (PS) standen in guter Übereinstimmung zueinander. Insgesamt wa-
ren für beide Methoden pro biochemisch analysiertem Zeitpunkt stets gleiche Tendenzen zwi-
schen den Zellzahlen für die verschiedenen Xerogelmodifikationen zu beobachten. Unter-
schiede in den absoluten Zellzahlen für beide Methoden ergaben sich beispielsweise über 
notwendige Verdünnungen von Lysaten mit hoher Zellzahl im LDH-Assay. Des Weiteren ent-
standen durch die Kultivierung der Zellen auf Polystyrol über 28 Tage hohe Zelldichten, die 
vor allem im Falle der (Os-)-Zellen einen ausgeprägten, mehrlagigen Zellrasen zur Folge hat-
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ten. Trotz Unterstützung der Zelllyse durch Ultraschall bestand die Möglichkeit einer unvoll-
ständigen Zelllyse, was die abnehmenden DNA-Konzentrationen und damit rückgängigen Zell-
zahlen der (Os-)-Zellen (mit höheren Standardabweichungen) am Tag 28 erklären kann. 
 
Abbildung 4.11: Indirekte Zellkultur von nicht stimulierten hMSC/Osteoblasten mit Xerogelmonolithen. Zell-
zahl (a, b) und ALP-Aktivität (c) von nicht stimulierten (Os-) hMSC, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe B30, 
B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20 bzw. ohne Xerogel (PS) kultiviert wurden. Die hMSC wurden zu 
1,7∙104 pro 24-Well ausgesiedelt. Mit Tag 1 der Adhärenz wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die Bestimmung der 
Zellzahl via DNA-Konzentration (a) und LDH-Aktivität (b) sowie die Bestimmung der ALP-Aktivität (c) erfolgten bio-
chemisch aus den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität ist relativiert auf die Zellzahl (DNA-Konzentration) dargestellt. 
*p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001. Teilweise publiziert in [212]. 























































































































Abbildung 4.12: Indirekte Zellkultur von osteogen stimulierten hMSC/Osteoblasten mit Xerogelmonolithen. 
Zellzahl (a, b) und ALP-Aktivität (c) von osteogen stimulierten (Os+) hMSC, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe 
B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20 bzw. ohne Xerogel (PS) kultiviert wurden. Die hMSC wurden zu 
1,7∙104 pro 24-Well ausgesiedelt. Mit Tag 1 der Adhärenz wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die osteogene Sti-
mulation wurde ab Tag 3 durch Zugabe von 50 µM Ascorbat, 5 mM β-Glycerophosphat und 10 nM Dexamethason 
vorgenommen. Die Bestimmung der Zellzahl via DNA-Konzentration (a) und LDH-Aktivität (b) sowie die Bestim-
mung der ALP-Aktivität (c) erfolgten biochemisch aus den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität ist relativiert auf die Zellzahl 
(DNA-Konzentration) dargestellt. *p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001. Teilweise publiziert in [212]. 
Die osteogene Differenzierung, charakterisiert über die ALP-Aktivität, nahm im zeitlichen Ver-
lauf der (Os+)-Kultur in Gegenwart der Xerogelmonolithe und für PS zu (Abbildung 4.12c). Das 
zweiphasige B30 sowie die strontiumhaltigen Xerogelmonolithe B30SP20 und B30SK20 be-
wirkten den größten Anstieg der ALP-Aktivität zwischen Tag 14 und Tag 21. Das hydroxyla-
patithaltige B30H20 zeigte hingegen den größten ALP-Anstieg zwischen Tag 21 und Tag 28, 
für B30CK20 war er konstant zwischen Tag 14 und Tag 28. Das zweiphasige B30 bewirkte im 

























































































































Vergleich zu den dreiphasigen Xerogelmonolithen einen früheren Beginn der osteogenen Dif-
ferenzierung. Im gesamten zeitlichen Verlauf war die ALP-Aktivität der (Os+)-Zellen in Gegen-
wart des hydroxylapatithaltigen B30H20 stets unterhalb der des calcithaltigen B30CK20. Eine 
Reduktion der ALP-Aktivität durch die Gegenwart der Xerogelmonolithe fand im Vergleich zu 
PS nicht statt. Die ALP-Aktivität der (Os-)-Zellen stieg nach 21-tägiger Kultur etwa auf das 
Doppelte des für hMSC typischen ALP-Grundlevels an, war jedoch von der Gegenwart der 
Xerogelmonolithe nahezu unbeeinflusst (Abbildung 4.11c). 
4.2.3.2 Direkte Zellkultur 
Über einen Zeitraum von 28 Tagen wurden die hMSC auf den Oberflächen verschiedener Xe-
rogelmonolithe kultiviert (direkte Zellkultur). Bis zum Tag 3 verlief dies ohne osteogene Stimuli 
(Os-). Anschließend erfolgte entweder unter Zugabe osteogener Zusätze eine osteogene Sti-
mulation der Zellen (Os+) oder sie wurden als nicht stimulierte Zellen weiterkultiviert. 
Die Adhärenz der ausgesiedelten 2·104 hMSC wurde mit der Bestimmung der Zellzahl via 
DNA-Konzentration bestätigt und war nahezu unabhängig von der Xerogelzusammensetzung 
(Abbildung 4.13a). Die im zeitlichen Verlauf der Kultur höchsten Zellzahlen wurden stets auf 
den beiden carbonathaltigen Xerogelmonolithen B30CK20 und B30SK20 beobachtet, sowohl 
für Os- (Abbildung 4.13a, b) als auch für Os+ (Abbildung 4.14a, b). Für B30CK20 und 
B30SK20 war beginnend mit Tag 21 eine starke Zunahme in der Proliferation zu verzeichnen, 
die für Os- in einem stärkeren Maß stattfand als für Os+. Auch auf dem strontiumphosphathal-
tigen B30SP20 erfolgte eine verstärkte Proliferation ab Tag 21 für (Os-)-Zellen und mit Tag 28 
für (Os+)-Zellen. Für das hydroxylapatithaltige B30H20 setzte diese Zunahme der Proliferation 
für (Os-)-Zellen zum Tag 28 und für (Os+)-Zellen gar nicht ein. Die Zellzahl auf dem zweipha-
sigen B30 blieb für (Os-)- und (Os+)-Zellen über den gesamten Zeitraum nahezu konstant. 
Auch für die direkte Zellkultur standen die via DNA-Konzentration (Abbildung 4.13a, Abbildung 
4.14a) und LDH-Aktivität (Abbildung 4.13b, Abbildung 4.14b) ermittelten Zellzahlen in guter 
Übereinstimmung zueinander. Wie bereits in Abschnitt 4.2.3.1 beschrieben, waren für beide 
Methoden ähnliche Tendenzen zwischen den Zellzahlen für Xerogelmonolithe unterschiedli-
cher Zusammensetzung zu beobachten. Insgesamt war die via LDH-Aktivität bestimmte Zell-
zahl niedriger als die via DNA-Konzentration ermittelte. Dies wurde vor allem anhand des An-
stieges der Proliferation zum Tag 21 und Tag 28 deutlich, insbesondere in den Unterschieden 
zwischen den verschiedenen Xerogelmonolithen. An dieser Stelle kommen möglicherweise 
die unterschiedlichen Grundlagen beider Methoden zum Tragen. Die LDH-Aktivität stellt eine 
metabolische Aktivität dar, die nicht in direkter Korrelation mit der Zellzahl stehen muss. Aus 
diesem Grund wurde für die Relativierung der ALP-Aktivität auf die Zellzahl die Zellzahl via 
DNA-Konzentration verwendet. 
Nach 7-tägiger Kultivierung der (Os+)-Zellen auf dem zweiphasigen B30 sowie auf dem stron-
tiumcarbonathaltigen B30SK20 war deren ALP-Aktivitäten erhöht im Vergleich zu Zellen auf 
den übrigen Xerogelmonolithen (Abbildung 4.14c). Das Maximum der ALP-Aktivität trat für die 
(Os+)-Zellen auf B30 sowie auf den carbonathaltigen Xerogelmonolithen B30CK20 und 
B30SK20 um Tag 14 herum auf, danach nahm die ALP-Aktivität ab und blieb weiter konstant 
bzw. erhöhte sich wiederum geringfügig. Für die phosphathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 
und B30SP20 erhöhte sich die ALP-Aktivität bis Tag 14 und blieb bis zum Tag 28 nahezu 
konstant. Zum Tag 14 waren die Enzymaktivitäten für Zellen auf allen Xerogelmonolithen, mit 
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Ausnahme von B30H20, auf einem ähnlichen Niveau. Die maximale ALP-Aktivität der 
(Os+)-Zellen auf B30H20 war die geringste im Vergleich zu den übrigen Xerogelmonolithen. 
Die beiden strontiumhaltigen Xerogelmonolithe B30SP20 und B30SK20 wiesen vor allem für 
Tag 21 und Tag 28 höhere ALP-Aktivitäten im Vergleich zu den übrigen Xerogelmonolithen 
auf. 
 
Abbildung 4.13: Direkte Zellkultur von nicht stimulierten hMSC/Osteoblasten auf Xerogelmonolithen. Zell-
zahl (a, b) und ALP-Aktivität (c) von nicht stimulierten (Os-) hMSC, die auf der Oberfläche der Xerogelmonolithe 
B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20 kultiviert wurden. Die hMSC wurden zu 2∙104 pro Xerogel aus-
gesiedelt. Mit Tag 1 der Adhärenz wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die Bestimmung der Zellzahl via 
DNA-Konzentration (a) und LDH-Aktivität (b) sowie die Bestimmung der ALP-Aktivität (c) erfolgten biochemisch aus 
den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität ist relativiert auf die Zellzahl (DNA-Konzentration) dargestellt. *p < 0,05, 
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Die ALP-Aktivität der (Os-)-Zellen zeigte bei Kultivierung auf dem zweiphasigen B30 sowie auf 
den carbonathaltigen Xerogelmonolithen B30CK20 und B30SK20 einen leichten Anstieg um 
Tag 7 (Abbildung 4.13c), der über das für hMSC typische Grundlevel hinausging. Die ALP-
Aktivität der (Os-)-Zellen für die phosphathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30SP20 
stieg nicht an. 
 
Abbildung 4.14: Direkte Zellkultur von osteogen stimulierten hMSC/Osteoblasten auf Xerogelmonolithen. 
Zellzahl (a, b) und ALP-Aktivität (c) von osteogen stimulierten (Os+) hMSC, die auf der Oberfläche der Xerogelmo-
nolithe B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20 kultiviert wurden. Die hMSC wurden zu 2∙104 pro Xerogel 
ausgesiedelt. Mit Tag 1 der Adhärenz wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die osteogene Stimulation wurde ab 
Tag 3 durch Zugabe von 50 µM Ascorbat, 5 mM β-Glycerophosphat und 10 nM Dexamethason vorgenommen. Die 
Bestimmung der Zellzahl via DNA-Konzentration (a) und LDH-Aktivität (b) sowie die Bestimmung der ALP-Aktivität 
(c) erfolgten biochemisch aus den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität ist relativiert auf die Zellzahl (DNA-Konzentration) 
dargestellt. *p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001. Teilweise publiziert in [212]. 
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4.2.4 In vitro-Osteoklastogenese auf Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
In Analogie zu den Untersuchungen zur in vitro-Osteoblastogenese (Abschnitt 4.2.3) wurde 
der Einfluss von Calcium- und Strontiummineralen als zusätzliche Mineralphase in Silikat/Kol-
lagen-Xerogelmonolithen auf die in vitro-Osteoklastogenese erforscht. Hierfür erfolgten zu-
nächst Studien hinsichtlich des Einflusses der Degradation und Bioaktivität der mehrphasigen 
Xerogelmonolithe mit Hilfe indirekter Zellkultur. Die im Anschluss durchgeführten Arbeiten mit-
tels direkter Zellkultur dienten der Untersuchung direkter Wechselwirkungen zwischen den 
Zellen und der Xerogeloberfläche und somit der Erforschung des Einflusses der Oberflächen-
strukturierung und -chemie. Die Analyse dieser Effekte erfolgte ausgehend von dem zweipha-
sigen Xerogelmonolithen B30 sowie den dreiphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
B30H20 mit Hydroxylapatit, B30CK20 mit Calcit, B30SP20 mit Strontiumphosphat und 
B30SK20 mit Strontiumcarbonat. 
4.2.4.1 Indirekte Zellkultur 
Die via Plastikadhärenz aus der Zellpopulation der PBMC erhaltenen hMz wurden auf Poly-
styrol in Gegenwart der Xerogelmonolithe bzw. ohne Xerogel als Referenz (PS) kultiviert. Un-
ter Zugabe der osteoklastären Differenzierungsfaktoren M-CSF und RANKL erfolgte die Fu-
sion von hMz zu mehrkernigen osteoklastären Zellen. Diese Fusion begann mit Tag 3 der Kul-
tivierung sowohl in Gegenwart der verschiedenen Xerogelmonolithe als auch für die Referenz 
PS. Eine Zellpopulation bestehend aus einkernigen und mehrkernigen Zellen mit bis zu sieben 
Kernen war nach 14-tägiger Kultur zu beobachten (Abbildung 4.15). Es wurden keine morpho-
logischen Unterschiede für Zellen, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe bzw. ohne Xerogel 
kultiviert wurden, beobachtet. 
 
Abbildung 4.15: Visualisierung der Osteoklastogenese auf PS. Lichtmikroskopische Aufnahme von hMz, die 
unter Zugabe von 25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL für 14 Tage auf PS kultiviert wurden. 
Der Einfluss der Degradationsprodukte mehrphasiger Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe auf 
die in vitro-Osteoklastogenese wurde biochemisch bewertet. Biochemische Analysen fanden 
ausgehend von Lysaten und Zellkulturüberständen statt. Lysate, die von Zellen gewonnen 
wurden, die in Gegenwart der verschiedenen Xerogelmonolithe auf einer Polystyroloberfläche 
kultiviert wurden, wurden hinsichtlich der intrazellulären TRAP 5b-Aktivität analysiert. Die ext-
razellulären Aktivitäten der Enzyme TRAP 5b und CTSK wurden ausgehend von Zellkultu-
rüberständen ermittelt. Intra- und extrazelluläre TRAP 5b-Aktivitäten sowie extrazelluläre 
CTSK-Aktivitäten erhöhten sich über den Kulturzeitraum von 21 Tagen für alle Xerogelmono-
lithe und für die Referenz PS. 
Die intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität wurde mit Beginn der Zellkultivierung beobachtet. Diese 
Aktivität war in nahezu gleicher Höhe für die Referenz PS und die verschiedenen Xerogelmo-




B30 wurde im Vergleich zu PS sowie zu den dreiphasigen Xerogelmonolithen eine erhöhte 
intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität detektiert. Nach 14-tägiger Kultur war die intrazelluläre En-
zymaktivität aller in Gegenwart der Xerogelmonolithe kultivierten Zellen im Vergleich zu PS 
reduziert, wobei keine signifikanten Unterschiede zwischen den verschiedenen Xerogelmono-
lithen vorlagen. Nach 21-tägiger Kultur wies erneut die Referenz PS die höchste intrazelluläre 
Enzymaktivität auf. Zudem zeigten die in Gegenwart des hydroxylapatithaltigen B30H20 kulti-
vierten Zellen eine leicht verringerte TRAP 5b-Aktivität im Vergleich zur Aktivität von Zellen in 
Gegenwart aller anderen Xerogelmonolithe. 
 
Abbildung 4.16: Indirekte Zellkultur von hMz/Osteoklasten mit Xerogelmonolithen. Osteoklastogenese von 
hMz, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20 bzw. ohne Xerogel 
(PS) kultiviert wurden. Die Kultivierung erfolgte unter Zugabe von 25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL für 
21 Tage. Die Bestimmung der intrazellulären TRAP 5b-Aktivität (a) erfolgte biochemisch aus den Zelllysaten. Die 
Bestimmung der extrazellulären TRAP 5b-Aktivität (b) sowie der extrazellulären CTSK-Aktivität (c) erfolgte bioche-
misch aus den Zellkulturüberständen. *p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001. Publiziert in [213]. 



















































































Die extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität wies eine Steigerung von Beginn zum Ende der Zellkulti-
vierung hin für alle Xerogelmonolithe und die Referenz PS auf. Die im Zellkulturüberstand nach 
11-tägiger Kultur detektierte Enzymaktivität von Zellen, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe 
kultiviert wurden, war im Vergleich zu den Zellen der Referenz PS reduziert (Abbildung 4.16b). 
Die TRAP 5b-Aktivität von Zellen in Gegenwart des calcithaltigen B30CK20, gemessen in den 
Überständen der Tage 17 und 21, erhöhte sich in einem größeren Ausmaß als die von Zellen 
in Gegenwart anderer Xerogelmonolithe. Zudem zeigte sich für B30SK20 von Tag 14 bis zum 
Tag 21 eine verringerte extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität im Vergleich zu den übrigen Xerogel-
zusammensetzungen. Allgemein betrachtet zeigte die intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität höhere 
Werte als die zugehörige extrazelluläre Aktivität. 
Die CTSK-Aktivität von Zellen, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe kultiviert wurden, war 
im Vergleich zu den Zellen der Referenz PS über die gesamte Kulturdauer erhöht (Abbildung 
4.16c). Die Überstände von Kulturen mit dem zweiphasigen B30 zeigten im Vergleich zu denen 
aller dreiphasigen Xerogelmonolithe an Tag 17 und Tag 21 eine verringerte extrazelluläre 
CTSK-Aktivität. 
4.2.4.2 Direkte Zellkultur 
Im Rahmen der direkten Zellkultivierung wurden hMz auf der Oberfläche von Xerogelmonolit-
hen mit unterschiedlicher Zusammensetzung ausgesäht und unter Zugabe von M-CSF und 
RANKL kultiviert. Der Bewertung der in vitro-Osteoklastogenese diente die biochemische Ana-
lyse der Enzymaktivitäten von TRAP 5b und CTSK. Lysate, die von Zellen gewonnen wurden, 
die auf der Oberfläche verschiedener Xerogelmonolithe kultiviert wurden, wurden zur Quanti-
fizierung der intrazellulären TRAP 5b-Aktivität verwendet. Zellkulturüberstände dienten zur 
Quantifizierung der extrazellulären TRAP 5b- und CTSK-Aktivität. 
Etwa 10-14 % der ausgesiedelten hMz adhärierten innerhalb der ersten 24 Stunden auf der 
Oberfläche der Xerogelmonolithe. Zu Beginn der in vitro-Osteoklastogenese (Tag 1) wurde für 
die verschiedenen Xerogelmonolithe nahezu keine intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität beobach-
tet (Abbildung 4.17a). Sowohl nach 7- als auch nach 14-tägiger Kultivierung der Zellen auf B30 
zeigte deren intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität eine Erhöhung im Vergleich zu denen auf den 
dreiphasigen Xerogelmonolithen. Darüber hinaus wurden am Tag 7 und Tag 14 keine signifi-
kanten Unterschiede zwischen dem hydroxylapatithaltigen B30H20, dem calcithaltigen 
B30CK20, dem strontiumphosphathaltigen B30SP20 und dem strontiumcarbonathaltigen 
B30SK20 beobachtet. Nach 21-tägiger Kultivierung lag für die phosphathaltigen Xerogelmo-
nolithe B30H20 und B30SP20 eine reduzierte intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität im Vergleich zu 
den beiden carbonathaltigen Xerogelmonolithen B30CK20 und B30SK20 sowie dem zweipha-
sigen B30 vor. Des Weiteren wurde für die carbonathaltigen Xerogelmonolithe B30CK20 und 
B30SK20 ein stetiger Anstieg der Enzymaktivität über den gesamten Kultivierungszeitraum 
beobachtet, während für B30 sowie für die phosphathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und 
B30SP20 die Enzymaktivität von Tag 14 zu Tag 21 hin abnahm. 
Die extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität im Falle aller Xerogelmonolithe, mit Ausnahme von 
B30CK20, stieg über den gesamten Kultivierungszeitraum leicht an (Abbildung 4.17b). Die 
extrazelluläre Enzymaktivität von Zellen auf dem calcithaltigen B30CK20 zeigte einen hoch-
signifikanten Anstieg zwischen Tag 16 und Tag 21. 
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Im Gegensatz zu Zellen, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe kultiviert wurden (Ab-
schnitt 4.2.4.1), war im Falle der direkten Kultur von Zellen auf der Xerogeloberfläche die 
CTSK-Aktivität nicht detektierbar. Die detektierte Fluoreszenzintensität für Überstände von di-
rekt auf den Xerogelmonolithen kultivierten Zellen war nicht von der Fluoreszenzintensität für 
die verwandten zellfreien Überstände unterscheidbar. 
 
Abbildung 4.17: Direkte Zellkultur von hMz/Osteoklasten auf Xerogelmonolithen. Osteoklastogenese von 
hMz, die auf der Oberfläche der Xerogelmonolithe B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20 kultiviert wur-
den. Die Kultivierung erfolgte unter Zugabe von 25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL für 21 Tage. Die Bestim-
mung der intrazellulären TRAP 5b-Aktivität (a) erfolgte biochemisch aus den Zelllysaten. Die extrazelluläre 
TRAP 5b-Aktivität (b) wurde biochemisch aus den Zellkulturüberständen bestimmt. *p < 0,05, **p < 0,01, 
***p < 0,001. Publiziert in [213]. 
Die mikroskopischen Methoden REM und cLSM dienten der Visualisierung von morphologi-
schen Unterschieden adhärenter hMz auf den verschiedenen Xerogelmonolithen (Abbildung 
4.18, linke Spalten). Die grüne Fluoreszenz hebt das ausgeprägte und weit ausgespreizte F-
Aktin der hMz auf dem zweiphasigen B30 (Abbildung 4.18a) und dem dreiphasigen, hydro-
xylapatithaltigen B30H20 (Abbildung 4.18e) hervor. Das F-Aktin der hMz auf dem calcithaltigen 
B30CK20 (Abbildung 4.18i), dem strontiumphosphathaltigen B30SP20 (Abbildung 4.18m) und 
dem strontiumcarbonathaltigen B30SK20 (Abbildung 4.18q) war um den Zellkern herum kon-
zentriert. Die Fluoreszenzfärbung kennzeichnete auch die beginnende Bildung von Filopodien 
am Tag 1. Diese Beobachtungen wurden mittels REM-Aufnahmen bestätigt und erweitert. Die 
hMz auf B30 (Abbildung 4.18b) sowie auf den beiden carbonathaltigen Xerogelmonolithen 
B30CK20 (Abbildung 4.18j) und B20SK20 (Abbildung 4.18r) bildeten sehr feine und langge-




















































streckte Filopodien aus. Die Filopodien waren in die Mikrorisse der Xerogeloberfläche gerich-
tet. Die sphärische Morphologie der hMz wies ohne Betrachtung der Filopodien einen Durch-
messer von etwa 10 µm auf. Die Morphologie der hMz auf den beiden phosphathaltigen Xe-
rogelmonolithen B30H20 (Abbildung 4.18f) und B30SP20 (Abbildung 4.18n) war flach und 
ausgebreitet. Die Filopodien erschienen in ausgespreizter Form, entweder langgestreckt oder 
kurz. Über die Filopodien miteinander verbundene hMz waren auf allen Xerogelzusammen-
setzungen erkennbar. 
 
Abbildung 4.18: Visualisierung der Osteoklastogenese auf Xerogelmonolithen. Repräsentative cLSM- (erste 
und dritte Spalte) und REM-Aufnahmen (zweite und vierte Spalte) adhärenter hMz am Tag 1 unter Zugabe von 
M-CSF (linke Spalten) und von osteoklastären Zellen nach 21 Tagen (rechte Spalten), die aus hMz unter Zugabe 
von 25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL differenziert wurden, auf den Oberflächen der Xerogelmonolithe B30 
(a-d), B30H20 (e-h), B30CK20 (i-l), B30SP20 (m-p) und B30SK20 (q-t). Zellkerne sind in den cLSM-Aufnahmen 
blau gefärbt, F-Aktin grün. Die Filopodien der hMz und osteoklastären Zellen wurden mit Pfeilen gekennzeichnet, 













































Zellen mit charakteristischer osteoklastärer Morphologie hatten sich nach 21-tägiger Kultivie-
rung unter Zugabe von M-CSF und RANKL auf den Oberflächen der verschiedenen Xerogel-
monolithe ausgebildet. Die Fluoreszenzfärbung der Zellkerne und des F-Aktins machten so-
wohl einkernige als auch mehrkernige Zellen auf allen Xerogeloberflächen sichtbar (Abbildung 
4.18, dritte Spalte). Die Größe der mehrkernigen Zellen war dabei unabhängig von der Anzahl 
der Zellkerne. Für alle Xerogelmonolithe, außer für B30SK20, lag eine gleichmäßige Verteilung 
der blau fluoreszierenden Zellkerne auf der Xerogeloberfläche vor. Auf der Oberfläche des 
strontiumcarbonathaltigen B30SK20 waren die Zellkerne hingegen in Clustern angeordnet. Im 
Allgemeinen lässt die Kombination aus cLSM- und REM-Aufnahmen auf mehrkernige Zellen 
mit runder Morphologie schließen, die einen Durchmesser von bis zu 120 µm aufweisen. Es 
lagen keine deutlichen Unterschiede in den morphologischen Aspekten von Zellen auf Xero-
gelmonolithen unterschiedlicher Zusammensetzung vor. 
4.2.4.3 Resorption 
Für Untersuchungen zur Resorption der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe wurden zunächst 
die Zellen von der Xerogeloberfläche entfernt und diese Oberflächen anschließend mit Hilfe 
von REM analysiert. Nach 21-tägiger Inkubation in Zellkulturmedium waren auf den Oberflä-
chen aller Xerogelzusammensetzungen Mikrorisse ersichtlich, unabhängig davon, ob Zellen 
darauf ausgesiedelt waren oder nicht. Unter zellulärem Einfluss wurden resorbierte Bereiche 
auf den Oberflächen des zweiphasigen B30 (Abbildung 4.19a) sowie der beiden dreiphasigen, 
calciumhaltigen Xerogelmonolithe B30H20 (Abbildung 4.19c) und B30CK20 (Abbildung 4.19e) 
gefunden. Die resorbierten Bereiche zeigten klare, jedoch unregelmäßig geformte Kanten zur 
übrigen Oberfläche. Diese Bereiche schienen von sich kreuzenden Rissen auszugehen, die 
die Ränder der resorbierten Bereiche bilden. Des Weiteren hatten die resorbierten Bereiche 
eine zerklüftete Morphologie. Die stärkste Resorption wurde für das dreiphasige, calcithaltige 
B30CK20 und das zweiphasige B30 beobachtet. Dabei wies B30CK20 Bereiche in größerer 
Dimension und Tiefe auf als B30. Keine Resorption wurde für die beiden strontiumhaltigen 
Xerogelmonolithe B30SP20 (Abbildung 4.19g) und B30SK20 (Abbildung 4.19i) sichtbar. Diese 
Xerogelmonolithe zeigten nach dem Entfernen der Zellen auf ihren Oberflächen Präzipitate, 
die sowohl nach der Zellkultivierung (Abbildung 4.19g, i) als auch nach der Inkubation in Zell-




Abbildung 4.19: Zellgesteuerte Resorption von Xerogelmonolithen. REM-Aufnahmen von B30 (a, b), B30H20 
(c, d), B30CK20 (e, f), B30SP20 (g, h) und B30SK20 (I, j) nach dem Ablösen der Zellen, die zuvor über 21 Tage 
auf dem Xerogelmonolith kultiviert wurden (linke Spalte), zur Visualisierung der zellulär gesteuerten Materialresorp-
tion (umrandet mit gestrichelter Linie) und nach der Inkubation der Xerogelmonolithe ohne Zellen (rechte Spalte). 

























4.2.5 In vitro-Makrophagenreaktion auf Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
Zur Untersuchung der Makrophagenreaktion wurden hMz auf Xerogeloberflächen verschiede-
ner Zusammensetzung ausgesiedelt und unter Zugabe von M-CSF für 7 Tage kultiviert. Die 
Makrophagenreaktion wurde anhand der Zytokinkonzentrationen bewertet, die innerhalb der 
letzten 24 Stunden in das Zellkulturmedium freigesetzt wurden (Abbildung 4.20). Die Bestim-
mung der Kernzahl erfolgte ausgehend von der DNA-Konzentration und wurde für die Relati-
vierung der Zytokinkonzentrationen herangezogen. 
 
Abbildung 4.20: Makrophagenreaktion auf Xerogelmonolithe. Makrophagenreaktion in Abhängigkeit der Xero-
gelmonolithe B30, B30H20, B30CK20, B30SP20 und B30SK20. Die Kultivierung erfolgte unter Zugabe von 
50 ng/mL M-CSF für 7 Tage. Die Bestimmung der Kernzahl via DNA-Konzentration (f) erfolgte biochemisch aus 
den Zelllysaten. Die Konzentrationen der in das Zellkulturmedium freigesetzten Zytokine wurden mittels magnetku-
gelbasierter Multi-Analyt-Profilierung bestimmt (a-e). Die Zytokinkonzentrationen sind relativiert auf die Kernzahl 








































































































































































































































































Nach 7-tägiger Adhärenz der Makrophagen auf den Xerogelmonolithen wies das calcithaltige 
B30CK20 mit 0,2·103 die niedrigste Kernzahl und das hydroxylapatithaltige B30H20 mit 
3,5·103 die höchste Kernzahl auf (Abbildung 4.20f). Die proinflammatorischen Zytokine IL-1β, 
IL-6, IL-12p70 und TNF-α sowie das antiinflammatorische Zytokin IL-1RA wurden zwischen 
Tag 6 und Tag 7 von den Makrophagen auf allen Xerogelmonolithen freigesetzt (Abbildung 
4.20a-e). Relativiert auf die Kernanzahl auf dem jeweiligen Xerogelmonolithen war die Zyto-
kinausschüttung ausgehend von Zellen auf dem calcithaltigen B30CK20 für IL-1β, IL-12p70, 
TNF-α und IL-1RA stets höher im Vergleich zu den übrigen Xerogelmonolithen, insbesondere 
im Vergleich zu B30 und B30H20. Das antiinflammatorische IL-10 wurde von Makrophagen 
auf B30CK20 nahezu nicht ausgeschüttet. Auch die freigesetzten Konzentrationen der Zellen 
auf B30 und B30SK20 lagen unterhalb der Nachweisgrenze (2 pg/mL). Für die beiden phos-
phathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30SP20 konnte IL-10 zuverlässig detektiert wer-
den, wobei ähnliche Konzentrationen nahe der Nachweisgrenze für beide Xerogelmodifikatio-
nen freigesetzt wurden (nicht dargestellt). 
4.2.6 Zusammenfassung der Analytik zu Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
mit Calcium- und Strontiummineralen als dritter Phase 
Das Einbetten verschiedener Mineralphasen in Silikat/Kollagen-Xerogele erfolgte während 
des Sol-Gel-Prozesses. Mit dem Ziel der Freisetzung von Calciumionen bzw. Strontiumionen 
zur Stimulation der Osteogenese wurden Minerale mit diesen Kationen und Phosphat bzw. 
Carbonat als Anionen verwendet. Die beiden Calciumminerale Hydroxylapatit (in B30H20) und 
Calcit (in B30CK20) sowie die beiden Strontiumminerale Strontiumphosphat (in B30SP20) und 
Strontiumcarbonat (in B30SK20) unterschieden sich perspektivisch stark in ihren Abbaueigen-
schaften und somit in der Ionenfreisetzung. Die zusätzliche Mineralphase in den Silikat/Kol-
lagen-Xerogelen wurde morphologisch bei Betrachtung der Oberfläche der Monolithe sichtbar. 
Während zweiphasige Xerogelmonolithe oberflächlich grob strukturiert durch Kollagenfibrillen 
und Fibrillenbündel erschienen, wurde dies im Falle der dreiphasigen Xerogelmonolithe durch 
die eingebettete zusätzliche Mineralphase gesteigert. Die jeweiligen Mineralpartikel waren 
oberflächlich sichtbar, teilweise aber bedeckt von der Silikat/Kollagen-Phase. 
Bei Inkubation der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe in verschiedene Medien 
zeigte sich allgemein die Freisetzung verschiedener Degradationsprodukte über 28 Tage hin-
weg. Im Vergleich der verschiedenen Xerogele untereinander war die Kollagenfreisetzung für 
Xerogelmonolithe mit einer eingebetteten Phosphatphase (B30H20, B30SP20) stärker als für 
Xerogelmonolithe mit einer Carbonatphase (B30CK20, B30SK20) oder für den zweiphasigen 
Monolithen B30. Mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe erwiesen sich als bioaktiv, 
was sich sowohl im Entzug von Calciumionen aus der Umgebung als auch in einer Calciump-
hosphatschicht auf der Xerogeloberfläche äußerte. Die Ausprägung der Calciumphosphat-
schicht fiel für dreiphasige Xerogelmonolithe stärker aus als für das zweiphasige B30. Dabei 
zeigten die carbonathaltigen Proben (B30CK20, B30SK20) wiederum eine stärker ausge-
prägte Schicht als die phosphathaltigen Proben (B30H20, B30SP20). Im Zuge der Bioaktivität 
reduzieren mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogele die Calciumkonzentration des sie umge-
benden Mediums. Diesem bioaktivitätsbedingten Calciumentzug war im Falle der dreiphasigen 
Xerogele mit zusätzlicher Mineralphase eine Kationenfreisetzung überlagert. Die Freisetzung 
von Calcium- bzw. Strontiumionen aus dem Verbundwerkstoff war für carbonathaltige Proben 
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(B30CK20, B30SK20) stärker als für phosphathaltige Proben (B30H20, B30SP20). Charakte-
ristisch für den zweiphasigen Xerogelmonolith B30 war seine Silikatfreisetzung, die im Ver-
gleich zu den dreiphasigen Modifikationen etwa doppelt so hoch war. 
In Hinblick auf zelluläre Reaktionen spielt die Zusammensetzung der Xerogelmonolithe, im 
Speziellen die dritte Phase, eine entscheidende Rolle. In indirekten Zellkulturversuchen mit 
hMSC, die den Einfluss der Degradationsprodukte der Xerogelmonolithe sowie den Einfluss 
bioaktivitätsbedingter Veränderungen in den Ionenkonzentrationen der Umgebung wieder-
spiegeln, ergab sich die stärkste Proliferation der Zellen in Gegenwart des strontiumcarbonat-
haltigen B30SK20 und die schwächste in Gegenwart des hydroxylapatithaltigen B30H20. Für 
die übrigen Modifikationen B30, B30CK20 und B30SP20 ergaben sich während der indirekten 
Zellkultur ähnliche Zellzahlen. Für die ALP-Aktivitäten osteogen stimulierter Zellen ergab sich 
die Tendenz B30H20 < B30 < B30SP20 <B30CK20 < B30SK20. Selbige Tendenzen wurden 
auch für die Proliferation und die osteogene Differenzierung von hMSC/Osteoblasten beo-
bachtet, die in direkter Zellkultur auf der Oberfläche der verschiedenen Xerogelmodifikationen 
kultiviert wurden und folglich auch den Einfluss des Zell/Material-Kontaktes beinhalteten. 
Auch für hMz/Osteoklasten wurden indirekte und direkte Zellkulturen durchgeführt, um den 
Einfluss der Umgebungsbedingungen sowie den Einfluss des direkten Zell/Material-Kontaktes 
herauszuarbeiten. In indirekten Zellkulturversuchen zeigte sich im Allgemeinen eine Absen-
kung der Aktivität des osteoklastenspezifischen Enzyms TRAP 5b in Gegenwart der Xerogel-
monolithe verglichen mit einer xerogelfreien Referenz. Gleichzeitig war die CTSK-Aktivität der 
hMz/Osteoklasten in Gegenwart der Xerogele im Vergleich zur Referenz gesteigert. Auf die 
Fusion der hMz zu mehrkernigen Zellen hatte die Gegenwart der Xerogele hingegen keinen 
Einfluss. Im Rahmen der indirekten Zellkultur wurde nahezu kein Einfluss der enthaltenen zu-
sätzlichen Mineralphase in den Xerogelmonolithen auf die osteoklastären Enzymaktivitäten 
festgestellt. Die direkte Zellkultur hingegen zeigte eine Abnahme der extrazellulären TRAP 5b-
Aktivität im Falle der phosphathaltigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30SP20 verglichen mit 
den carbonathaltigen Modifikationen B30CK20 und B30SK20 sowie mit der zweiphasigen Mo-
difikation B30. Spuren der zellulären Resorption zeigten vor allem das calcithaltige B30CK20, 
in geringerem Ausmaß auch das zweiphasige B30 und in geringfügigem Ausmaß das hydro-
xylapatithaltige B30H20. Die beiden strontiumhaltigen Xerogelmonolithe wurden nicht resor-
biert. Zudem bewirkten die calcithaltigen Xerogelmonolithe B30CK20 im Vergleich zu allen 
anderen Xerogelmodifikationen eine erhöhte Zytokinausschüttung durch hMz/Makrophagen. 
4.3 Granulat/Matrix-Konstrukte unter Variation der Granulatzusam-
mensetzung 
Mehrphasige Xerogele sind in der Lage, in Anhängigkeit eines zusätzlich zu Silikat und Kol-
lagen eingebrachten Calcium- oder Strontiumminerals materialseitig zelluläre Reaktionen 
in vitro zu beeinflussen. Im vorangegangenen Abschnitt 4.2 wurde der Einfluss verschiedener 
Calcium- und Strontiumminerale als dritte Phase in Xerogelmonolithen auf das Ionenfreiset-
zungs- und -bindungsverhalten charakterisiert sowie die sich daraus ergebenden Effekte auf 
das Verhalten von Osteoblasten, Osteoklasten und Makrophagen. 
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In Hinblick auf die Handhabung während einer chirurgischen Operation im Rahmen einer 
in vivo-Studie ist ein Material in definierter und defektangepasster Geometrie für die Defek-
tauffüllung besser geeignet als die monolithischen Xerogele. Zudem soll eine verbesserte Zu-
gänglichkeit der Materialoberfläche für die umliegende Flüssigkeit geschaffen werden, um 
in vivo die Degradation des Materials zu beschleunigen. Als Ansatz wurde deshalb die Ver-
wendung von Granulaten der Silikat/Kollagen-Xerogele gewählt. Diese Granulate sollen als 
Hauptkomponente des Knochenersatzmaterials fungieren und von einer Matrix aus Kollagen 
zusammengehalten werden. Hierfür wurden Xerogelgranulate der Fraktionen <125 µm, 
125-250 µm, 250-425 µm und 425-710 µm zu gleichen Anteilen in eine Kollagensuspension 
eingebracht, sodass ein finales Massenverhältnis der Granulate zur Kollagenmatrix von 50:3 
resultierte. Die homogene Mischung wurde flach ausgestrichen und mit einer Vernetzungslö-
sung für 24 Stunden überschichtet. Anschließend wurden die Granulat/Matrix-Konstrukte 
mehrfach mit entionisiertem Wasser gespült und gefriergetrocknet. 
Das Granulieren der monolithischen Xerogele und das Einbetten in eine Kollagenmatrix, um 
Granulat/Matrix-Konstrukte zu schaffen, bringen potentielle Veränderungen in den Materialei-
genschaften im Vergleich zu den Monolithen mit sich, die im Folgenden charakterisiert werden. 
Das zusätzliche Calciummineral in den Silikat/Kollagen-Xerogelen bewirkte bereits im Falle 
der Xerogelmonolithe je nach Zusammensetzung entscheidende Unterschiede in der Freiset-
zung von Calciumionen und für die Reaktion der Knochenzellen. Gemäß der Zielsetzung die-
ser Arbeit, materialseitig die Knochenregeneration zu fördern, wurden insbesondere Granu-
lat/Matrix-Konstrukte untersucht, deren Hauptkomponente dreiphasige Xerogelgranulate mit 
Calcit (GrB30CK20/Coll) sind. Als Referenzen wurden Granulat/Matrix-Konstrukte auf Basis 
von zweiphasigen Xerogelgranulaten (GrB30/Coll) sowie dreiphasigen Xerogelgranulaten mit 
Hydroxylapatit (GrB30H20/Coll) untersucht, um weiterhin Zusammenhänge zwischen Bioakti-
vität, Calciumfreisetzung und der zellulären Reaktion ableiten zu können. 
Darüber hinaus erfolgte eine Modifikation der organischen Phase der Xerogelgranulate. Die in 
Abschnitt 4.2 untersuchten Xerogele waren auf der Basis von fibrilliertem, dialysiertem, lyophi-
lisiertem und resuspendiertem Kollagen gefertigt. Neben dieser Art der Xerogele als Granulate 
in den Granulat/Matrix-Konstrukten wurde für die Xerogelherstellung auch fibrilliertes, dialy-
siertes und lyophilisiertes Kollagen verwendet, das vor der Verarbeitung zu einer Suspension 
mit Gammastrahlung der Dosis 25 kGy behandelt wurde. Die Wirkung der Vorbehandlung des 
Kollagens, das zur Xerogelherstellung verwendet wurde, wurde für Granulat/Matrix-Konstrukte 
aus dreiphasigen Xerogelgranulaten mit Hydroxylapatit (GrB30H20*/Coll) sowie mit Calcit 
(GrB30CK20*/Coll) im Vergleich zu den beiden herkömmlichen Granulat/Matrix-Konstrukten 
GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll (unbehandeltes Kollagen) untersucht. 
Um die Übertragbarkeit der Eigenschaften der Xerogelmonolithe auf die Granulat/Matrix-Kon-
strukte zu charakterisieren, behandelt der folgende Abschnitt das Degradationsverhalten und 
die Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte sowie deren Einfluss auf die Reaktionen von 
Osteoblasten, Osteoklasten, Makrophagen sowie deren Vorläuferzellen. 
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4.3.1 Mikroskopische Charakterisierung der Granulat/Matrix-Konstrukte unter 
Variation der Granulatzusammensetzung 
Abbildung 4.21 visualisiert Granulat/Matrix-Konstrukte makroskopisch sowie mikroskopisch. 
Dargestellt ist exemplarisch GrB30/Coll, das aus Granulaten des zweiphasigen Xerogels B30 
in einer Kollagenmatrix besteht, die im Massenverhältnis von 50:3 zueinander stehen. Das 
Erscheinungsbild von Granulat/Matrix-Konstrukten aus Granulaten dreiphasiger Xerogele 
gleicht dem von GrB30/Coll. 
 
Abbildung 4.21: Visualisierung der Oberflächen von Granulat/Matrix-Konstrukten. Lichtmikroskopische (a), 
cLSM- (b) und REM-Aufnahmen (c, d) von Granulat/Matrix-Konstrukten GrB30/Coll bestehend aus Xerogelgranu-
laten der Größenfraktionen <125 µm, 125-250 µm, 250-425 µm und 425-710 µm zu gleichen Anteilen. REM-
Aufnahmen von zweiphasigen Xerogelgranulaten B30 auf Basis von unbehandeltem (e) und gammabestrahltem (f) 
Kollagen. Aus der Oberfläche der Xerogelgranulate (e) herausragende Kollagenfibrillen wurden mit Pfeilen gekenn-
zeichnet. 
Die Granulate unterschiedlicher Größenfraktionen (<125 µm, 125-250 µm, 250-425 µm und 
425-710 µm) waren gleichmäßig in ihrer Kollagenmatrix verteilt, was mittels Auflichtmikrosko-
pie gezeigt wurde (Abbildung 4.21a). Die Oberflächenstrukturierung der Granulat/Matrix-Kon-
strukte wurde mittels cLSM visualisiert und dabei eine arithmetisch mittlere Rauheit der Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte von Ra=14,3 µm bestimmt (Abbildung 4.21b). Die Untersuchungen mit-
















geformte, kantige Xerogelgranulate gekennzeichnet waren (Abbildung 4.21c, d). Über den Xe-
rogelgranulaten lag wiederum eine Schicht aus Kollagen, die über morphologisch sichtbare 
Kollagenfibrillen erkenntlich wurde (Abbildung 4.21d). 
Abbildung 4.21e, f zeigt die mittels REM erzeugten Aufnahmen der Oberflächen von Xerogel-
granulaten auf Basis von unbehandeltem (Abbildung 4.21e) und gammabestrahltem 
(Abbildung 4.21f) Kollagen. Diese Xerogelgranulate waren für das Einbringen in eine Kolla-
gensuspension zur Herstellung von Granulat/Matrix-Konstrukten vorgesehen. Xerogelgranu-
late auf Basis von unbehandeltem Kollagen wiesen sichtbare Kollagenfibrillen auf, die aus der 
kontinuierlichen Silikat/Kollagen-Phase (Abschnitt 4.1.1) herausragten. Die eben erscheinen-
den Oberflächen der Xerogelgranulate auf Basis von gammabestrahltem Kollagen wiesen 
keine oberflächlich sichtbaren Kollagenfibrillen auf. 
4.3.2 Bioaktivität und Degradation der Granulat/Matrix-Konstrukte unter Varia-
tion der Granulatzusammensetzung 
Granulat/Matrix-Konstrukte mit variierender Xerogelzusammensetzung wurden hinsichtlich ih-
rer Degradation und Bioaktivität in wässrigen Medien zeitabhängig untersucht. Physiologische 
Salzlösung (0,9 %-ige NaCl-Lösung), mSBF und Zellkulturmedium dienten bei der Charakte-
risierung über 28 Tage als Inkubationsmedien. Während die physiologische Salzlösung vor-
rangig für die Analytik rund um freigesetzte Degradationsprodukte verwendet wurde, dienten 
mSBF und Zellkulturmedium der zusätzlichen Untersuchung der Bioaktivität. Durch die Ver-
wendung von Zellkulturmedium samt enthaltenen Proteinen als Inkubationsmedium kann spä-
ter auch der Bezug zu den Zellkulturversuchen hergestellt werden. Gammasterilisierte Granu-
lat/Matrix-Konstrukte wurden einzeln in jeweils 1,2 mL Medium bei 37 °C inkubiert. Das Inku-
bationsmedium wurde im Zellkulturrhythmus, alle 2-3 Tage, vollständig erneuert. 
4.3.2.1 Freisetzung von Kollagen und Kollagenfragmenten aus Granulat/Matrix-Kon-
strukten verschiedener Granulatzusammensetzung in wässrige Medien 
Abbildung 4.22a gibt Auskunft über die Freisetzung von Kollagen und Kollagenfragmenten aus 
den verschiedenen Granulat/Matrix-Konstrukten bei Inkubation in 0,9 %-ige NaCl-Lösung. Die 
stärkste Freisetzung erfolgte aus den auf gammabestrahltem Kollagen basierenden Proben 
GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll. GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll setzten über 
den gesamten 28-tägigen Zeitraum kontinuierlich Kollagen frei. Die initiale Freisetzung (Tag 2) 
aus dem hydroxylapatithaltigen GrB30H20*/Coll war mit 130 µg/mL Kollagen höher als im wei-
teren Verlauf. Die Kollagenfreisetzung des calcithaltigen GrB30CK20*/Coll betrug initial 
90 µg/mL, nahm im weiteren Verlauf ab und lag stets unterhalb der Freisetzung aus 
GrB30H20*/Coll. GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll auf Basis von unbehandeltem Kollagen 
wiesen im Vergleich zu ihren Pendants GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll stets eine je-
weils geringere Kollagenfreisetzung auf. Initial setzte GrB30/Coll eine höhere Kollagenmenge 
frei als GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll, anschließend nahm die Kollagenfreisetzung zeit-
lich ab. Insgesamt wiesen die Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und 
GrB30CK20/Coll ohne gammabestrahltes Kollagen ähnliche Kollagenfreisetzungen über 




Abbildung 4.22: Freisetzung von Kollagen aus Granulat/Matrix-Konstrukten unter Variation der Granulat-
zusammensetzung. Kollagenkonzentration in 0,9 %-iger NaCl-Lösung (a) und mSBF (b) nach Inkubation von 
GrB30/Coll, GrB30H20/Coll, GrB30H20*/Coll, GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll. Die 
Granulat/Matrix-Konstrukte wurden für 28 Tage in flüssiges Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal 
wöchentlich erneuert wurde. 
Die Inkubation verschiedener Granulat/Matrix-Konstrukte in mSBF bestätigte die erhöhte Kol-
lagenfreisetzung aus Proben auf Basis von gammabestrahltem Kollagen (Abbildung 4.22b). 
Auch in mSBF setzten GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll kontinuierlich Kollagen frei, wo-
bei die Freisetzung aus dem hydroxylapatithaltigen GrB30H20*/Coll stets etwas höher als aus 
dem calcithaltigen GrB30CK20*/Coll war. Auch in mSBF setzten GrB30/Coll, GrB30H20/Coll 
und GrB30CK20/Coll ohne gammabestrahltes Kollagen ähnliche Mengen an Kollagen und 
Kollagenfragmenten über 28 Tage frei. Insgesamt zeigte sich für alle Granulat/Matrix-Kon-
strukte mit zunehmender Inkubationsdauer eine Abnahme der Kollagenfreisetzung. Die in 
0,9 %-ige NaCl-Lösung und in mSBF freigesetzten Kollagenmengen waren sowohl initial als 
auch im zeitlichen Verlauf sehr ähnlich. 
Die Freisetzung von Kollagen aus den verschiedenen Granulat/Matrix-Konstrukten konnte in 
Zellkulturmedium nicht verlässlich detektiert werden. Wie in Abschnitt 4.2.2.1 für Xerogelmo-
nolithe gezeigt, bewirkten die im Zellkulturmedium enthaltenen Proteine starke Streuungen 
innerhalb der Messwerte, wodurch sich keine verlässliche Aussage zur Freisetzung von Kol-
lagen und Kollagenfragmenten treffen ließ. 
4.3.2.2 Ionische Interaktionen von Granulat/Matrix-Konstrukten verschiedener Granu-
latzusammensetzung mit wässrigen Medien 
Die Analyse der zweiwertigen Ionenkonzentration mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode 
ergab für GrB30/Coll während der 28-tägigen Inkubation in 0,9 %-ige NaCl-Lösung erwar-
tungsgemäß keine nachweisbare Calciumkonzentration (Abbildung 4.23a). Die beiden hydro-
xylapatithaltigen Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30H20/Coll und GrB30H20*/Coll setzten kon-
tinuierlich Calciumionen über 28 Tage frei. Die Menge der freigesetzten Calciumionen nahm 
während der gesamten Inkubation von 0,6 mM auf 0,4 mM ab und war für GrB30H20/Coll und 
GrB30H20*/Coll nicht signifikant unterschiedlich. Aus den beiden calcithaltigen Granulat/Mat-
rix-Konstrukten GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll wurden über einem Zeitraum von 
12 Tagen Calciumionen freigesetzt. Die initial freigesetzte Konzentration von 2,9 mM aus 















































GrB30CK20/Coll nahm mit jedem Mediumwechsel stetig ab. Selbiges galt für 
GrB30CK20*/Coll, welches initial 2,1 mM freisetzte. Für die Tage 9 und 12 lagen keine signi-
fikanten Unterschiede zwischen GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll mehr vor. 
 
Abbildung 4.23: Calciumfreisetzung und -bindung durch Granulat/Matrix-Konstrukte unter Variation der 
Granulatzusammensetzung. Calciumkonzentration, bestimmt mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode, in 
0,9 %-iger NaCl-Lösung (a), mSBF (b) und Zellkulturmedium (c) nach Inkubation von GrB30/Coll, GrB30H20/Coll, 
GrB30H20*/Coll, GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll. Die Granulat/Matrix-Konstrukte wurden für 28 Tage in 
flüssiges Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal wöchentlich erneuert wurde. 
Die Inkubation der Granulat/Matrix-Konstrukte in mSBF ergab für alle Proben auf Basis drei-
phasiger Xerogele über den gesamten Zeitraum von 28 Tagen eine Reduktion der Calcium-
konzentration (Abbildung 4.23b). Die initial stärkste Verringerung der Calciumkonzentration 
von mSBF (2,5 mM) fand durch das hydroxylapatithaltige GrB30H20/Coll (auf 1,3 mM) und 
dessen Pendant auf Basis von gammabestrahltem Kollagen GrB30H20*/Coll (auf 1,6 mM) 
statt. Bereits mit dem zweiten Mediumwechsel an Tag 5 wiesen GrB30H20/Coll und 
GrB30H20*/Coll keine signifikanten Unterschiede mehr auf. Die initiale Reduktion der Calci-
umkonzentration von mSBF auf 1,9 mM durch Inkubation der beiden calcithaltigen Granu-
lat/Matrix-Konstrukte GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll war geringer als die durch die 
hydroxylapatithaltigen Granulat/Matrix-Konstrukte. Dabei bewirkten die beiden calcithaltigen 
Proben nahezu gleiche Calciumkonzentrationen. Ab der 14-tägigen Inkubation in mSBF hatte 
sich für alle Proben auf Basis dreiphasiger Xerogele eine konstante Calciumkonzentration von 
1,4-1,6 mM eingestellt. GrB30/Coll auf Basis des zweiphasigen B30 wies initial keine Verän-


































































derung der Calciumkonzentration von mSBF (2,5 mM) auf. Erst mit Tag 12 erfolgte eine Re-
duktion der Calciumkonzentration auf 2 mM und mit Tag 19 die Annäherung an die Calcium-
konzentration, die auch durch die Proben auf Basis dreiphasiger Xerogele bewirkt wurde. 
Die Inkubation in Zellkulturmedium führte ebenfalls für alle Granulat/Matrix-Konstrukte auf Ba-
sis von dreiphasigen Xerogelen zu einer reduzierten Calciumkonzentration im Vergleich zu 
reinem Zellkulturmedium (Abbildung 4.23c). In Analogie zur Inkubation in mSBF wiesen die 
hydroxylapatithaltigen Proben GrB30H20/Coll und GrB30H20*/Coll die stärkste initiale Reduk-
tion der Calciumkonzentration auf. Beide Proben zeigten keine signifikanten Unterschiede und 
verursachten auch im weiteren zeitlichen Verlauf der Inkubation die konstante Calciumkon-
zentration von 1,2 mM. Das calcithaltige, auf gammabestrahltem Kollagen basierende 
GrB30CK20*/Coll bewirkte initial eine Calciumkonzentration von 1,9 mM, die bis zum Tag 9 
auf 1,3 mM absank und mit fortschreitender Inkubationsdauer konstant blieb. Das calcithaltige 
GrB30CK20/Coll auf Basis von unbehandeltem Kollagen bewirkte initial eine etwas geringere 
Calciumkonzentration (1,7 mM) als GrB30CK20*/Coll. Bereits mit dem zweiten Mediumwech-
sel an Tag 5 waren zwischen den beiden calcithaltigen Proben keine signifikanten Unter-
schiede mehr ersichtlich. Ab Tag 9 der Inkubation in Zellkulturmedium hatte sich die durch 
Proben auf Basis dreiphasiger Xerogele verursachte Calciumkonzentration auf 1,2-1,4 mM 
angepasst und war fortan konstant mit jedem Mediumwechsel. Das auf dem zweiphasigen 
Xerogel basierende GrB30/Coll wies während der gesamten 28-tägigen Inkubation in Zellkul-
turmedium die schwächste Verringerung der Calciumkonzentration im Vergleich zu den übri-
gen Proben auf. Während der 28-tägigen Inkubation wurden Calciumkonzentrationen zwi-
schen 2 mM und 1,4 mM erreicht. 
4.3.2.3 Oberflächenmorphologie von Granulat/Matrix-Konstrukten verschiedener Gra-
nulatzusammensetzung 
Zur Untersuchung der Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte mit variierender Zusammen-
setzung der Xerogelgranulate wurden neben den Calciumkonzentrationen in wässrigen Me-
dien (Abschnitt 4.3.2.2) auch die Oberflächen der Probekörper analysiert. Abbildung 4.24 zeigt 
die Oberflächen der verschiedenen Granulat/Matrix-Konstrukte, die nach 28-tägiger Inkuba-
tion in mSBF resultierten. Unabhängig von der konkreten Xerogelzusammensetzung hatten 
sich auf allen Granulat/Matrix-Konstrukten sphärische Mineralformationen abgeschieden. 
Die stärkste Mineralabscheidung fand auf den Oberflächen der Proben statt, deren Xerogel-
granulate gammabestrahltes Kollagen enthielten (GrB30H20*/Coll, GrB30CK20*/Coll). Dabei 
war nicht nur die Größe der sphärischen Mineralabscheidungen im Falle der Proben aus 
gammabestrahltem Kollagen im Vergleich zu denen aus unbehandeltem Kollagen größer. 
Auch die flächige Zusammenlagerung der sphärischen Mineralabscheidungen oder das Zu-
sammenlagern zu wiederum größeren, teilweise sphärischen Agglomeraten war ausgeprägter 
für Proben auf Basis von gammabestrahltem Kollagen (Abbildung 4.24b-e). So wiesen die 
Präzipitate auf der Oberfläche des hydroxylapatithaltigen GrB30H20*/Coll auf Basis von 
gammabestrahltem Kollagen Größen im Bereich von 1-3 µm auf (Abbildung 4.24c). Die Ab-
scheidungen auf dem hydroxylapatithaltigen GrB30H20/Coll auf Basis von unbehandeltem 
Kollagen waren hingegen nur etwa 0,5 µm groß (Abbildung 4.24b). Im Falle der calcithaltigen 
Proben GrB30CK20*/Coll auf Basis von gammabestrahltem Kollagen lagen Größen von 
3-5 µm für einzelne Mineralabscheidungen vor (Abbildung 4.24e) und für calcithaltige Proben 
GrB30CK20/Coll auf Basis von unbehandeltem Kollagen von 1-3 µm (Abbildung 4.24d). 
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GrB30/Coll aus zweiphasigen Xerogelgranulaten ohne weitere Mineralphase sowie aus unbe-
handeltem Kollagen wies etwa 5 µm große sphärische Abscheidungen auf, die sich jedoch 
nicht flächig auf der Oberfläche zusammenlagerten (Abbildung 4.24a). 
 
Abbildung 4.24: Visualisierung der Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte. Repräsentative REM-
Aufnahmen der Oberflächen von GrB30/Coll (a), GrB30H20/Coll (b), GrB30H20*/Coll (c), GrB30CK20/Coll (d) und 
GrB30CK20*/Coll (e) nach ihrer Inkubation in mSBF. Die Granulat/Matrix-Konstrukte wurden für 28 Tage in 
flüssiges Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal wöchentlich erneuert wurde. 
4.3.3 In vitro-Osteoblastogenese auf Granulat/Matrix-Konstrukten unter Varia-
tion der Granulatzusammensetzung 
Über einen Zeitraum von 28 Tagen wurden hMSC auf den Granulat/Matrix-Konstrukten kulti-
viert. Unter Zugabe osteogener Differenzierungszusätze erfolgte ab Tag 3 der Kultivierung die 
osteogene Stimulation (Os+) sowie parallel die Kultivierung ohne osteogene Stimulation (Os-). 
Innerhalb der 28-tägigen Kultur kam es generell zur Proliferation der Zellen auf den Granu-
lat/Matrix-Konstrukten. Dies setzte jedoch erst nach 14 Tagen ein (Abbildung 4.25a, Abbildung 
4.26a). Mit Tag 14 bis Tag 28 wurden Unterschiede hinsichtlich der Granulatzusammenset-
zung deutlich. Osteogen stimulierte (Os+) und nicht stimulierte (Os-) Zellen auf GrB30/Coll 
wiesen eine geringere Anzahl auf im Vergleich zu Zellen auf dem hydroxylapatithaltigen 
GrB30H20/Coll und dem calcithaltigen GrB30CK20/Coll. Die Granulat/Matrix-Konstrukte auf 
Basis von gammabestrahltem Kollagen (GrB30H20*/Coll, GrB30CK20*/Coll) wiesen eine ge-
ringere Proliferation der (Os-)- und (Os+)-Zellen im Vergleich zu ihren Pendants aus unbehan-














Abbildung 4.25: Direkte Zellkultur von nicht stimulierten hMSC/Osteoblasten auf Granulat/Matrix-Konstruk-
ten unter Variation der Granulatzusammensetzung. Zellzahl (a) und ALP-Aktivität (b) von nicht stimulierten (Os-) 
hMSC, die auf der Oberfläche der Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll, GrB30H20*/Coll, 
GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll kultiviert wurden. Die hMSC wurden zu 2∙104 pro Granulat/Matrix-Konstrukt 
ausgesiedelt. Mit Tag 1 der Adhärenz wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die Bestimmung der Zellzahl via 
DNA-Konzentration (a) und der ALP-Aktivität (b) erfolgten biochemisch aus den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität ist 
relativiert auf die Zellzahl (DNA-Konzentration) dargestellt. *p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001. 
Die ALP-Aktivität als Marker der osteogenen Differenzierung stieg für alle Granulat/Mat-
rix-Konstrukte kontinuierlich bis zum Maximum nach 28-tägiger (Os+)-Kultivierung (Abbildung 
4.26b). Unterschiede hinsichtlich des enthaltenen Calciumminerals (keines, Hydroxylapatit, 
Calcit) und hinsichtlich der Verwendung von gammabestrahltem Kollagen für die Xerogelher-
stellung wurden anhand der ALP-Aktivität mit Tag 21 beobachtet. Die ALP-Aktivitäten der 
(Os+)-Zellen auf GrB30/Coll und auf dem calcithaltigen GrB30CK20/Coll wiesen nach 21-tä-
giger Kultivierung ähnliche Werte auf. Zellen auf dem hydroxylapatithaltigen GrB30H20/Coll 
hatten eine geringere ALP-Aktivität. Nach 28-tägiger Kultivierung stieg die ALP-Aktivität von 
(Os+)-Zellen auf GrB30CK20/Coll auf Werte oberhalb von GrB30/Coll. Die Granulat/Mat-
rix-Konstrukte GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll auf Basis von gammabestrahltem Kol-
lagen wiesen für Tag 21 und Tag 28 eine gesteigerte ALP-Aktivität im Vergleich zu den Pen-
dants GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll auf. Die ALP-Aktivitäten nicht stimulierter Zellen 
(Os-) zeigten ähnliche Tendenzen hinsichtlich der Granulatzusammensetzung. Das für hMSC 
typische ALP-Grundlevel wurde dabei jedoch nicht überschritten (Abbildung 4.25b). 
































































Abbildung 4.26: Direkte Zellkultur von osteogen stimulierten hMSC/Osteoblasten auf Granulat/Matrix-Kon-
strukten unter Variation der Granulatzusammensetzung. Zellzahl (a) und ALP-Aktivität (b) von osteogen stimu-
lierten (Os+) hMSC, die auf der Oberfläche der Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll, 
GrB30H20*/Coll, GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll kultiviert wurden. Die hMSC wurden zu 2∙104 pro Granu-
lat/Matrix-Konstrukt ausgesiedelt. Mit Tag 1 der Adhärenz wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die osteogene Sti-
mulation wurde ab Tag 3 durch Zugabe von 50 µM Ascorbat, 5 mM β-Glycerophosphat und 10 nM Dexamethason 
vorgenommen. Die Bestimmung der Zellzahl via DNA-Konzentration (a) und der ALP-Aktivität (b) erfolgten bioche-
misch aus den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität ist relativiert auf die Zellzahl (DNA-Konzentration) dargestellt. 
*p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001. 
4.3.4 In vitro-Osteoklastogenese auf Granulat/Matrix-Konstrukten unter Varia-
tion der Granulatzusammensetzung 
In Analogie zur direkten Zellkultivierung von hMz auf monolithischen Xerogeloberflächen er-
folgte die Kultur von hMz unter Zugabe von M-CSF und RANKL auf den Oberflächen von 
Granulat/Matrix-Konstrukten. Die biochemischen Analysen der Enzymaktivitäten von 
TRAP 5b, CTSK und CA II dienten der Bewertung der in vitro-Osteoklastogenese. Ausgehend 
von Lysaten, die von kultivierten Zellen auf den Granulat/Matrix-Konstrukten gewonnen wur-
den, wurde die Quantifizierung der intrazellulären Enzymaktivitäten von TRAP 5b, CTSK und 
CA II vorgenommen. Die Quantifizierung der extrazellulären TRAP 5b-Aktivität erfolgte aus 
den Zellkulturüberständen. 
Am Tag 1 der Kultivierung wurde für die verschiedenen Zusammensetzungen der Granu-
lat/Matrix-Konstrukte nahezu keine intrazelluläre Aktivität von TRAP 5b, CTSK und CA II sowie 
nahezu keine extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität detektiert (Abbildung 4.27). Ab der 7-tägigen 









































































Kultivierung wurden hingegen für alle Proben Enzymaktivitäten nachgewiesen. Für die Granu-
lat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll ergaben sich am 
Tag 21 hinsichtlich der intrazellulären TRAP 5b-Aktivität ähnliche Tendenzen wie für die zuge-
hörigen Xerogelmonolithe B30, B30H20 und B30CK20 (Abschnitt 4.2.4.2). Das hydroxylapa-
tithaltige GrB30H20/Coll wies eine reduzierte intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität im Vergleich zu 
GrB30/Coll und GrB30CK20/Coll auf (Abbildung 4.27a). GrB30CK20/Coll wiederum wies eine 
signifikant höhere intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität im Vergleich zu GrB30/Coll auf. Insgesamt 
blieb die TRAP 5b-Aktivität von Zellen auf GrB30H20/Coll über den gesamten Kultivierungs-
zeitraum nahezu konstant, während die der Zellen auf GrB30/Coll und GrB30CK20/Coll bis 
zum Tag 21 anstieg. Zellen auf den Granulat/Matrix-Konstrukten GrB30H20*/Coll und 
GrB30CK20*/Coll auf Basis von gammabestrahltem Kollagen wiesen bereits zum Tag 14 eine 
erhöhte intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität im Vergleich zu Zellen auf den Pendants 
GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll auf Basis von unbehandeltem Kollagen auf. Die Tendenz 
basierend auf hydroxylapatit- und calcithaltiger Probe blieb dabei erhalten. 
Die intrazelluläre CTSK-Aktivität von Zellen auf GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und 
GrB30CK20/Coll wies nach 21-tägiger Kultivierung signifikante Unterschiede je nach Granu-
latzusammensetzung auf (Abbildung 4.27b). In Analogie zur intrazellulären TRAP 5b-Aktivität 
zeigte auch die intrazelluläre CTSK-Aktivität im Falle des hydroxylapatithaltigen 
GrB30H20/Coll eine Reduktion im Vergleich zu GrB30/Coll und GrB30CK20/Coll. Die intrazel-
luläre CTSK-Aktivität von Zellen auf GrB30/Coll und GrB30CK20/Coll wies jedoch keine signi-
fikanten Unterschiede auf. Die CTSK-Aktivität von Zellen auf GrB30H20/Coll erreichte zum 
Tag 14 ihr Maximum, für GrB30/Coll und GrB30CK20/Coll stieg die CTSK-Aktivität hingegen 
kontinuierlich bis zum Tag 21 an. Wie bereits für die intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität beobach-
tet, zeigte sich für Zellen auf den Granulat/Matrix-Konstrukten auf Basis von gammabestrahl-
tem Kollagen ein früher einsetzender Anstieg der intrazellulären CTSK-Aktivität im Vergleich 
zu Zellen auf den Pendants aus unbehandeltem Kollagen. Das hydroxylapatithaltige 
GrB30H20*/Coll wies ebenfalls das CTSK-Maximum am Tag 14 auf, während die CTSK-
Aktivität für Zellen auf dem calcithaltigen GrB30CK20*/Coll mit Tag 14 stagnierte. 
Abbildung 4.27c zeigt den zeitlichen Verlauf der intrazellulären CA II-Aktivität. Die Granu-
lat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll wiesen über den ge-
samten 21-tägigen Kulturzeitraum keine signifikanten Unterschiede auf. Die Granulat/Mat-
rix-Konstrukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen verursachten, ähnlich wie für 
TRAP 5b und CTSK, eine signifikant höhere CA II-Aktivität im Vergleich zu ihren Pendants aus 
unbehandeltem Kollagen. Dabei wiesen Zellen auf dem calcithaltigen GrB30CK20*/Coll eine 
höhere Enzymaktivität auf als Zellen auf dem hydroxylapatithaltigen GrB30H20*/Coll. Die int-
razellulären CA II-Aktivität nahm für alle Granulat/Matrix-Konstrukte über 14 Tage hinweg zu 




Abbildung 4.27: Direkte Zellkultur von hMz/Osteoklasten auf Granulat/Matrix-Konstrukten unter Variation 
der Granulatzusammensetzung. Osteoklastogenese von hMz, die auf der Oberfläche der Granulat/Matrix-Kon-
strukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll, GrB30H20*/Coll, GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll kultiviert wurden. Die 
Kultivierung erfolgte unter Zugabe von 25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL für 21 Tage. Die Bestimmung der 
intrazellulären Enzymaktivitäten von TRAP 5b (a), CTSK (b) und CA II (c) erfolgten biochemisch aus den Zelllysa-
ten. Die extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität (d) wurde biochemisch aus den Zellkulturüberständen bestimmt. *p < 0,05, 
**p < 0,01, ***p < 0,001. 


















































































































Zellen auf den Granulat/Matrix-Konstrukten GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll 
zeigten über den 21-tägigen Kulturzeitraum keine signifikanten Unterschiede in ihrer extrazel-
lulären TRAP 5b-Aktivität (Abbildung 4.27d). Wie bereits für die intrazellulären Enzymaktivitä-
ten beobachtet, wiesen Zellen auf Granulat/Matrix-Konstrukten basierend auf gammabestrahl-
tem Kollagen eine gesteigerte extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität verglichen zu ihren Pendants 
auf. Zwischen GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll gab es wiederum keine Unterschiede. 
Die Enzymaktivität von CTSK war in den Zellkulturüberständen nicht detektierbar, da die de-
tektierte Fluoreszenzintensität der Zellkulturüberstände nicht von der Fluoreszenzintensität für 
die verwendeten zellfreien Überstände unterscheidbar war. Darüber hinaus war die Quantifi-
zierung der extrazellulären CA II-Aktivität aufgrund der hohen Hintergrundaktivität des Zellkul-
turmediums nicht möglich. 
4.3.5 In vitro-Makrophagenreaktion auf Granulat/Matrix-Konstrukte unter Varia-
tion der Granulatzusammensetzung 
Die Reaktion von Makrophagen wurde ausgehend von hMz analysiert, die unter Zugabe von 
M-CSF für 7 Tage auf den Oberflächen der Granulat/Matrix-Konstrukte kultiviert wurden. Die 
innerhalb der letzten 24 Stunden der Kultur in das Zellkulturmedium freigesetzten Zytokinkon-
zentrationen wurden genutzt, um die Makrophagenreaktion zu bewerten. Die Zytokinkonzent-
rationen wurde relativ zu der Anzahl der Zellkerne angegeben, deren Quantifizierung über die 
DNA-Konzentration erfolgte. 
Nach 7-tägiger Adhärenz der Makrophagen auf den Granulat/Matrix-Konstrukten wiesen die 
Proben aus gammabestrahltem Kollagen mit jeweils etwa 25·103 signifikant gesteigerte Kern-
zahlen gegenüber den Proben aus unbehandeltem Kollagen (5·103-11·103) auf (Abbildung 
4.28f). Zwischen Tag 6 und Tag 7 wurden von Makrophagen auf den verschiedenen Granu-
lat/Matrix-Konstrukten sowohl die proinflammatorischen Zytokine IL-1β, IL-6, IL-12p70 und 
TNF-α als auch das antiinflammatorische Zytokin IL-1RA freigesetzt (Abbildung 4.28a-e). 
Während sich die Ausschüttung des antiinflammatorischen IL-1RA als nahezu unabhängig von 
der Xerogelzusammensetzung erwies, ergaben sich für alle proinflammatorischen Zytokine 
Unterschiede in Abhängigkeit von der Xerogelzusammensetzung. Dabei waren die freigesetz-
ten Konzentrationen aller proinflammatorischen Zytokine im Falle der Granulat/Matrix-Kon-
strukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen (GrB30H20*/Coll, GrB30CK20*/Coll) stets 
geringer als für die Proben auf Basis von unbehandeltem Kollagen (GrB30/Coll, 
GrB30H20/Coll, GrB30CK20/Coll). In Hinblick auf unterschiedliche Mineralphasen (keine, 
Hydroxylapatit, Calcit) in den Xerogelen der Granulat/Matrix-Konstrukte ergaben sich keine 
signifikanten Unterschiede. Das antiinflammatorische IL-10 wurde von Zellen auf den Granu-
lat/Matrix-Konstrukten nahezu nicht ausgeschüttet. Die freigesetzten Konzentrationen lagen, 




Abbildung 4.28: Makrophagenreaktion auf Granulat/Matrix-Konstrukte unter Variation der Granulatzusam-
mensetzung. Makrophagenreaktion in Abhängigkeit der Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll, 
GrB30H20*/Coll, GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll. Die Kultivierung erfolgte unter Zugabe von 
50 ng/mL M-CSF für 7 Tage. Die Bestimmung der Kernzahl via DNA-Konzentration (f) erfolgte biochemisch aus 
den Zelllysaten. Die Konzentrationen der in das Zellkulturmedium freigesetzten Zytokine wurden mittels magnetku-
gelbasierter Multi-Analyt-Profilierung bestimmt (a-e). Die Zytokinkonzentrationen sind relativiert auf die Kernzahl 


























































































































































































































































































































































4.3.6 Zusammenfassung der Analytik zu Granulat/Matrix-Konstrukten unter Va-
riation der Granulatzusammensetzung 
Granulat/Matrix-Konstrukte wurden als Weiterentwicklung der Xerogelmonolithe etabliert. 
Hierfür wurden die mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogele in monolithischer Form zu Granu-
laten verarbeitet, die für eine bessere Handhabbarkeit während einer späteren in vivo-Implan-
tation von einer Matrix aus Kollagen zusammengehalten wurden. Kollagen ist bereits in den 
Silikat/Kollagen-Xerogelen selbst enthalten. Für die in Abschnitt 4.2 bearbeiteten Silikat/Kol-
lagen-Xerogelmonolithe wurde dialysiertes und lyophilisiertes bovines Kollagen zu einer Sus-
pension verarbeitet und anschließend während des Sol-Gel-Prozesses mit Silikat mineralisiert. 
Silikat/Kollagen-Xerogele auf Basis von gammabestrahltem Kollagen wurden ebenso wie die 
auf Basis von unbehandeltem Kollagen in Granulatform als wirksame Hauptkomponente der 
Granulat/Matrix-Konstrukte untersucht. Neben der Vorbehandlung des Kollagens war auch die 
zusätzliche Mineralphase Hydroxylapatit bzw. Calcit in den Xerogelgranulaten der Granu-
lat/Matrix-Konstrukte Gegenstand der Untersuchungen. 
Die Freisetzung von Kollagen und Kollagenfragmenten aus den Granulat/Matrix-Konstrukten 
erwies sich als abhängig von der Vorbehandlung des Kollagens in den Xerogelgranulaten und 
als nahezu unabhängig von der dritten Phase (keine zusätzliche Mineralphase, Hydroxylapatit 
oder Calcit) in den Xerogelgranulaten. Bei sonstiger identischer Zusammensetzung der Xero-
gelgranulate wurde aus Proben auf der Basis von gammabestrahltem Kollagen 
(GrB30H20*/Coll, GrB30CK20*/Coll) stärker Kollagen freigesetzt als aus Proben bestehend 
aus unbehandeltem Kollagen (GrB30H20/Coll, GrB30CK20/Coll). Die Granulat/Matrix-Kon-
strukte sind bioaktiv und entziehen ihrer Umgebung Calciumionen. Ist eine dritte Phase wie 
Hydroxylapatit oder Calcit in den Xerogelgranulaten enthalten (GrB30H20/Coll, 
GrB30CK20/Coll), so sind diese dreiphasigen Xerogele stärker bioaktiv als die zweiphasigen 
Xerogele (GrB30/Coll). Dies äußerte sich vor allem in der stärkeren Ausprägung der Calci-
umphosphatschicht auf der Oberfläche der Materialien. Die calcithaltigen Verbundwerkstoffe 
(GrB30CK20/Coll, GrB30CK20*/Coll) waren zudem in der Lage, stärker als die Modifikationen 
mit Hydroxylapatit (GrB30H20/Coll, GrB30H20*/Coll) Calciumionen freizusetzen. Diese Kapa-
zität zur Calciumfreisetzung war jedoch im Falle der calcithaltigen Granulat/Matrix-Konstrukte 
mit der Zeit erschöpft. Die Calciumkonzentration in der Umgebung der Granulat/Matrix-Kon-
strukte war folglich von ihrer Bioaktivität geprägt. 
Die Zusammensetzung der Xerogelgranulate spielt eine ausschlaggebende Rolle für die Re-
aktion von Osteoblasten und Osteoklasten sowie deren Vorläuferzellen auf die Granulat/Mat-
rix-Konstrukte. Hierbei nimmt nicht nur die Mineralphase entscheidenden Einfluss auf zellulä-
ren Reaktionen, sondern auch die Vorbehandlung des Kollagens. Insgesamt fand auf den Gra-
nulat/Matrix-Konstrukten eine verzögerte Proliferation der hMSC/Osteoblasten statt, die erst 
nach 2-wöchiger Kultur einsetzte. Anschließend proliferierten hMSC/Osteoblasten auf den 
Granulat/Matrix-Konstrukten bestehend aus dreiphasigen Xerogelgranulaten stärker als auf 
denen aus zweiphasigen Granulaten. Zweiphasige (GrB30/Coll) sowie calcithaltige Xerogel-
granulate (GrB30CK20/Coll) bewirkten zudem eine gesteigerte osteogene Differenzierung, 
ausgedrückt durch die ALP-Aktivität, im Vergleich zu den hydroxylapatithaltigen Proben 
(GrB30H20/Coll). Weiterhin wurde durch die Verwendung von unbehandeltem Kollagen in den 
Xerogelgranulaten (GrB30H20/Coll, GrB30CK20/Coll) eine erhöhte Proliferation im Vergleich 
zu gammabestrahltem Kollagen (GrB30H20*/Coll, GrB30CK20*/Coll) bei ansonsten gleicher 
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Xerogelzusammensetzung erreicht. Die ALP-Aktivität war hingegen im Falle von gammabe-
strahltem Kollagen erhöht gegenüber Proben aus unbehandeltem Kollagen. Die Aktivität ver-
schiedener osteoklastärer Marker (TRAP 5b, CTSK, CA II) von Zellen auf den Granulat/Matrix-
Konstrukten erwies sich als beeinflusst von der enthaltenen zusätzlichen Mineralphase in den 
Xerogelgranulaten. So lagen erhöhte Enzymaktivitäten vor, wenn hMz/Osteoklasten auf calci-
thaltigen Proben (GrB30CK20/Coll) oder Proben ohne weitere Mineralphase (GrB30/Coll) kul-
tiviert wurden, anstelle auf Proben mit Hydroxylapatit (GrB30H20/Coll). Darüber hinaus waren 
die Enzymaktivitäten von hMz/Osteoklasten im Falle von gammabestrahltem Kollagen 
(GrB30H20*/Coll, GrB30CK20*/Coll) höher als für Granulat/Matrix-Konstrukte auf Basis von 
unbehandeltem Kollagen (GrB30H20/Coll, GrB30CK20/Coll). Des Weiteren waren Granu-
lat/Matrix-Konstrukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen in der Lage, im Vergleich zu 
denen aus unbehandeltem Kollagen, die Ausschüttung proinflammatorischer Zytokine durch 
Makrophagen zu senken. 
4.4 Granulat/Matrix-Konstrukte unter Variation der Granulatgröße 
Xerogelgranulate stellen die Hauptkomponente der Granulat/Matrix-Konstrukte dar und sind 
deshalb richtungsgebend für den Erfolg der Granulat/Matrix-Konstrukte als Knochenersatzma-
terialien. Die Weiterentwicklung von Xerogelmonolithen zu Granulat/Matrix-Konstrukten bringt 
Veränderungen in den Materialeigenschaften mit sich, weshalb zunächst geprüft werden 
musste, ob die Eigenschaften der Xerogelmonolithe erhalten bleiben, auch wenn das Xerogel 
in Granulatform eingebettet in einer kollagenen Matrix vorliegt. Dieser Thematik widmete sich 
der vorangegangene Abschnitt 4.3 und charakterisiert dabei vor allem den Einfluss einer zu-
sätzlichen Calciummineralphase in Silikat/Kollagen-Xerogelgranulaten sowie den Einsatz von 
vorbehandeltem Kollagen in den Xerogelgranulaten. Ein besonderes Augenmerk lag dabei auf 
der Freisetzung von Calciumionen aus calcithaltigen Xerogelen zur Stimulation von Osteo-
blasten, um gemäß der Zielsetzung dieser Arbeit, materialseitig die Knochenregeneration zu 
fördern. 
Neben der Granulatzusammensetzung stellt auch die Größe der Granulate einen variierbaren 
Parameter der Granulat/Matrix-Konstrukte dar. Dem Einfluss der Granulatgröße widmet sich 
nun dieser Abschnitt. Einerseits geht mit der Variation der Granulatgröße auch die Verände-
rung des Oberfläche/Volumen-Verhältnisses der Xerogelgranulate einher, was sich wiederum 
sowohl in vitro als auch in vivo auf den Materialabbau auswirken kann. Andererseits werden 
durch das Einbetten kleinerer bzw. größerer Xerogelgranulate in die kollagene Matrix perspek-
tivisch auch unterschiedlich stark strukturierte Oberflächen erzeugt. Neben den Wechselwir-
kungen der Implantatoberfläche mit der umliegenden Flüssigkeit sowie den darin enthaltenen 
Ionen und Proteinen spielen auch die Wechselwirkungen mit Knochenzellen eine entschei-
dende Rolle. Ein besonderes Augenmerk liegt deshalb auf dem Einfluss der mit der Granulat-
größe eingestellten Oberflächenstrukturierung auf die Proliferation und Differenzierung von 
Osteoblasten sowie auf die osteoklastäre Aktivität und die Immunreaktion durch Makrophagen. 
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4.4.1 Mikroskopische Charakterisierung der Granulat/Matrix-Konstrukte unter 
Variation der Granulatgröße 
Abbildung 4.29 gibt einen Überblick über Granulat/Matrix-Konstrukte aus verschiedenen Gra-
nulatgrößen. Untersucht wurden exemplarisch Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll mit Xe-
rogelgranulaten einer jeweiligen Größe von <125 µm, 125-425 µm oder 425-710 µm. 
 
Abbildung 4.29: Visualisierung der Oberfläche von Granulat/Matrix-Konstrukten unter Variation der Granu-
latgröße. Lichtmikroskopische (a-c), cLSM- (d-f) und REM-Aufnahmen (g-l) von Granulat/Matrix-Konstrukten 
GrB30/Coll bestehend aus Xerogelgranulaten der definierten Größenfraktionen <125 µm (a, d, g, j), 125-425 µm 
(b, e, h, k) oder 425-710 µm (c, f, i, l). 
Mittels Auflichtmikroskopie wurde makroskopisch deutlich, dass die jeweils verwendeten Gra-
nulatgrößen gleichmäßig in der Matrix aus Kollagen verteilt sind (Abbildung 4.29a-c). Mit Hilfe 
von cLSM wurden weiterhin Aufnahmen zur Bewertung der Oberflächenstrukturierung ge-
macht und Rauheiten quantitativ ermittelt. In Tabelle 4.1 sind die ermittelten arithmetisch mitt-
leren Rauheiten Ra und die maximalen Rauheiten Rz aufgeführt. Granulat/Matrix-Konstrukte 
mit Xerogelgranulaten der Größe <125 µm wiesen Rauheiten von Ra=7,5 µm bzw. Rz=41,2 µm 






















auf. Im Falle der Granulatgrößen 125-425 µm bzw. 425-710 µm ergaben sich arithmetisch 
mittlere Rauheiten von Ra=22,4 µm bzw. Ra=33,4 µm und maximale Rauheiten von Rz=72,3 µm 
bzw. Rz=85,6 µm (Abbildung 4.29d-f, Tabelle 2.1). Der Fokus späterer Ausführungen soll, 
wenn nicht anders gekennzeichnet, auf der arithmetisch mittleren Rauheit Ra liegen. Abbildung 
4.29g-l zeigt repräsentative REM-Aufnahmen der Granulat/Matrix-Konstrukte mit verschiede-
nen Oberflächenstrukturierungen entsprechend der verarbeiteten Granulatgröße (<125 µm, 
125-425 µm oder 425-710 µm). Allen Granulat/Matrix-Konstrukten ist gemein, dass ungleich-
mäßig geformte, kantige Xerogelgranulate die Morphologie der Oberfläche dominierten. Diese 
Xerogelgranulate waren von einer Schicht aus Kollagen bedeckt. Je nach verarbeiteter Gra-
nulatgröße (<125 µm, 125-425 µm oder 425-710 µm) wurden auch aus den REM-Aufnahmen 
mit zunehmender Granulatgröße immer gröber werdende Oberflächenstrukturierungen er-
sichtlich. 
Tabelle 4.1: Überblick über Rauheiten der Granulat/Matrix-Konstrukte für die Verwendung unterschiedli-
cher Granulatgrößen 
Granulatgröße Ra / µm Rz / µm 
<125 7,5 41,2 
125-425 22,4 72,3 
425-710 33,4 85,6 
4.4.2 Bioaktivität und Degradation der Granulat/Matrix-Konstrukte unter Varia-
tion der Granulatgröße 
Granulat/Matrix-Konstrukte wurden unter Variation der Größe ihrer Xerogelgranulate in Bezug 
auf die Degradation und Bioaktivität über 28 Tage hinweg untersucht. Physiologische Salzlö-
sung (0,9 %-ige NaCl-Lösung), mSBF und Zellkulturmedium dienten dabei als Inkubationsme-
dien. Zellkulturmedium und mSBF dienten vorrangig den Betrachtungen der Bioaktivität, die 
physiologische Salzlösung primär der Analyse freigesetzter Degradationsprodukte. Mit Hilfe 
von Zellkulturmedium als Inkubationsmedium kann zudem später ein Bezug zu Zellkulturver-
suchen hergestellt werden. Gammasterilisierte Granulat/Matrix-Konstrukte wurden bei 37 °C 
in jeweils 1,2 mL Medium inkubiert, was alle 2-3 Tage, im Zellkulturrhythmus, vollständig er-
neuert wurde. 
4.4.2.1 Freisetzung von Kollagen und Kollagenfragmenten aus Granulat/Matrix-Kon-
strukten verschiedener Granulatgrößen in wässrige Medien 
In Abbildung 4.30 ist die Freisetzung von Kollagen und Kollagenfragmenten aus verschiede-
nen Granulat/Matrix-Konstrukten mit variierender Granulatgröße dargestellt. Für 0,9 %-ige 
NaCl-Lösung als Inkubationsmedium lag die initial größte Freisetzung für GrB30/Coll 
(61-109 µg/mL) vor, gefolgt von GrB30H20/Coll (61-74 µg/mL) und GrB30CK20/Coll 
(31-56 µg/mL, Abbildung 4.30a). Granulat/Matrix-Konstrukte bestehend aus Xerogelgranula-
ten der Fraktion 425-710 µm setzten größere Kollagenmengen frei als Konstrukte mit den Gra-
nulatgrößen 125-425 µm und <125 µm. Im weiteren Verlauf nahm die kontinuierliche Kollagen-
freisetzung für alle Proben immer weiter ab, ohne nennenswerte Unterschiede für die verschie-
denen Granulatgrößen und Xerogelzusammensetzungen. 
Die freigesetzten Kollagenmengen in 0,9 %-ige NaCl-Lösung und in mSBF waren sowohl initial 
als auch im zeitlichen Verlauf sehr ähnlich. Die Unterschiede der Freisetzung entsprechend 
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der Xerogelzusammensetzung blieben, verglichen mit 0,9 %-iger NaCl-Lösung, auch für 
mSBF erhalten (Abbildung 4.30b). Die initial größte Freisetzung erfolgte für GrB30/Coll 
(63-93 µg/mL), gefolgt von GrB30H20/Coll (61-63 µg/mL) und GrB30CK20/Coll 
(41-63 µg/mL). Für alle Granulat/Matrix-Konstrukte in mSBF zeigte sich wiederum eine Ab-
nahme der Kollagenfreisetzung mit zunehmender Inkubationsdauer ohne nennenswerte Un-
terschiede für die verschiedenen Granulatgrößen und Xerogelzusammensetzungen.  
Aus den verschiedenen Granulat/Matrix-Konstrukten freigesetztes Kollagen konnte in Zellkul-
turmedium nicht verlässlich detektiert werden. Die im Zellkulturmedium enthaltenen Proteine 
bewirken starke Streuungen innerhalb der Messwerte, wodurch sich keine verlässlichen Aus-
sagen ergaben (Abschnitt 4.2.2.1). 
 
Abbildung 4.30: Freisetzung von Kollagen aus Granulat/Matrix-Konstrukten unter Variation der Granulat-
größe. Kollagenkonzentration in 0,9 %-iger NaCl-Lösung (a) und mSBF (b) nach Inkubation von GrB30/Coll, 
GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll. Die Granulat/Matrix-Konstrukte bestanden aus Xerogelgranulaten definierter 
Größe (<125 µm, 125-425 µm bzw. 425-710 µm). Die Granulat/Matrix-Konstrukte wurden für 28 Tage in flüssiges 
Medium inkubiert, wobei das Medium dreimal wöchentlich erneuert wurde. 
4.4.2.2 Ionische Interaktionen von Granulat/Matrix-Konstrukten verschiedener Granu-
latgrößen mit wässrigen Medien 
Die Quantifizierung der zweiwertigen Ionenkonzentration mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-
Methode ergab für die Inkubation von GrB30/Coll definierter Granulatgrößen in 0,9 %-ige 
NaCl-Lösung keine detektierbaren Konzentrationen (Abbildung 4.31a). Wie bereits für die Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte mit gemischter Granulatgröße aus Abschnitt 4.3.2.2 gezeigt, setzte 
GrB30H20/Coll für alle untersuchten Granulatgrößen kontinuierlich über 28 Tage Calciumio-
nen in die 0,9 %-ige NaCl-Lösung frei. Unabhängig von der Granulatgröße nahm die Calcium-
konzentration in der 0,9 %-igen NaCl-Lösung infolge der Inkubation der hydroxylapatithaltigen 
Proben über 28 Tage hinweg von 0,6 mM auf 0,4 mM ab. Die calcithaltigen Proben 
GrB30CK20/Coll setzten ebenfalls unabhängig von der verwendeten Granulatfraktion Calci-
umionen in die 0,9 %-ige NaCl-Lösung frei. Mit jedem Mediumwechsel nahm die Calciumkon-
zentration ab, welche initial bei 2,9 mM lag und mit Tag 16 nicht mehr detektierbar war. 





















































Abbildung 4.31: Calciumfreisetzung und -bindung durch Granulat/Matrix-Konstrukte unter Variation der 
Granulatgröße. Calciumkonzentration, bestimmt mittels ο-Kresolphtalein-Komplex-Methode, in 0,9 %-iger 
NaCl-Lösung (a), mSBF (b) und Zellkulturmedium (c) nach Inkubation von GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und 
GrB30CK20/Coll. Die Granulat/Matrix-Konstrukte bestanden aus Xerogelgranulaten definierter Größe (<125 µm, 
125-425 µm bzw. 425-710 µm). Die Granulat/Matrix-Konstrukte wurden für 28 Tage in flüssiges Medium inkubiert, 
wobei das Medium dreimal wöchentlich erneuert wurde. 
Wie bereits in Abschnitt 4.3.2.2 für Granulat/Matrix-Konstrukte mit gemischter Granulatgröße 
gezeigt, ergab sich auch für die Granulat/Matrix-Konstrukte mit definierter Granulatgröße eine 
Reduktion der Calciumkonzentration in mSBF über den gesamten 28-tägigen Inkubationszeit-
raum (Abbildung 4.31b). Vergleichbar erfolgte die stärkste Reduktion der Calciumkonzentra-
tion von mSBF durch das hydroxylapatithaltige GrB30H20/Coll, was über den gesamten Zeit-
raum zu stets gleichen Konzentrationen führte (1,4-1,6 mM) und unabhängig von der verwen-
deten Granulatgröße auftrat. Für das calcithaltige GrB30CK20/Coll wurde eine initiale Calci-
umkonzentration von 1,9 mM für alle untersuchten Granulatgrößen detektiert. Im zeitlichen 
Verlauf der Inkubation näherte sich die durch GrB30CK20/Coll verursachte Calciumkonzent-
ration, ebenfalls unabhängig von der Granulatgröße, der von GrB30H20/Coll bewirkten Kon-
zentration an (1,4-1,6 mM). Für GrB30/Coll ergab sich innerhalb der ersten 7 Tage unabhängig 
von der verwendeten Granulatfraktion keine Veränderung der Calciumkonzentration in mSBF. 
An Tag 9 der Inkubation in mSBF kam es zur Reduktion der Calciumkonzentration für die 
kleinste Granulatgröße <125 µm, während die Fraktionen 125-425 µm und 425-710 µm wei-
terhin zu keiner Veränderung führten. Nach 16-tägiger Inkubation hatte sich GrB30/Coll mit 
der Granulatfraktion <125 µm der Calciumkonzentration der Granulat/Matrix-Konstrukte auf 









































































Basis von dreiphasigen Xerogelen angenähert, während dies für die Fraktionen 125-425 µm 
und 425-710 µm erst nach 21 Tagen der Fall war. 
Die Inkubation der Granulat/Matrix-Konstrukte mit definierter Granulatgröße in Zellkulturme-
dium ergab, ebenso wie in mSBF, eine Reduktion der Calciumkonzentration über 28 Tage im 
Falle von Granulat/Matrix-Konstrukten auf Basis von dreiphasigen Xerogelen (Abbildung 
4.31c). Das hydroxylapatithaltige GrB30H20/Coll bewirkte initial die stärkste Reduktion der 
Calciumkonzentration und erzielte über den gesamten Zeitraum stets konstante Konzentratio-
nen (1,1-1,3 mM). Die Beeinflussung der Calciumkonzentration des Zellkulturmediums verlief 
dabei unabhängig von der Granulatgröße. Das calcithaltige GrB30CK20/Coll verursachte ini-
tial eine Konzentration von 1,5 mM, die sich bereits mit dem dritten Mediumwechsel der durch 
GrB30H20/Coll verursachten Konzentration annäherte. Dies erfolgte ebenfalls unabhängig 
von der verwendeten Granulatfraktion. GrB30/Coll bewirkte für 16 Tage keine Absenkung der 
Calciumkonzentration unabhängig von der Granulatgröße. Danach erfolgte für die kleinste 
Fraktion <125 µm eine Reduktion der Calciumkonzentration bis auf 1,4 mM. Die Calciumkon-
zentration wurde für GrB30/Coll der größten Fraktion 425-710 µm erst mit Tag 26 auf 1,6 mM 
reduziert, für die mittlere Fraktion 125-425 µm blieb sie konstant. 
4.4.3 In vitro-Osteoblastogenese auf Granulat/Matrix-Konstrukten unter Varia-
tion der Granulatgröße 
Die hMSC wurden für den Zeitraum von 28 Tagen auf der Oberfläche von Granulat/Mat-
rix-Konstrukten kultiviert. Bis zum Tag 3 der Kultur wurde nicht osteogen stimuliert. Im An-
schluss erfolgte unter Zugabe entsprechender Zusätze die osteogene Stimulation (Os+) sowie 
die parallele Kultivierung ohne osteogene Induktion (Os-). 
Auf den Granulat/Matrix-Konstrukten wurde für die verschiedenen Granulatzusammensetzun-
gen sowie für die unterschiedlichen Granulatgrößen der Xerogelgranulate jeweils eine Prolife-
ration über den 28-tägigen Kulturzeitraum beobachtet (Abbildung 4.32a, Abbildung 4.33a). So-
wohl für die (Os-)- als auch für die (Os+)-Zellen wurde diese nach Tag 14 festgestellt. Mit 
Tag 14 der (Os-)-Kultur wurden Unterschiede für Granulat/Matrix-Konstrukte mit variierender 
Granulatgröße bei gleicher Zusammensetzung deutlich. Für die kleinste Granulatgröße 
<125 µm wurden jeweils die größten Zellzahlen beobachtet. Dieser Trend intensivierte sich bis 
zum Tag 28, sodass insgesamt mit kleiner werdenden Granulaten größere Zellzahlen resul-
tierten. Dies war für GrB30CK20/Coll ausgeprägter als für GrB30/Coll und GrB30H20/Coll. 
Selbige Tendenzen hinsichtlich der Granulatgröße waren auch für die (Os+)-Zellen auf 




Abbildung 4.32: Direkte Zellkultur von nicht stimulierten hMSC/Osteoblasten auf Granulat/Matrix-Konstruk-
ten unter Variation der Granulatgröße. Zellzahl (a) und ALP-Aktivität (b) von nicht stimulierten (Os-) hMSC, die 
auf der Oberfläche der Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll kultiviert wur-
den. Die Granulat/Matrix-Konstrukte bestanden aus Xerogelgranulaten definierter Größe (<125 µm, 125-425 µm 
bzw. 425-710 µm). Die hMSC wurden zu 2∙104 pro Granulat/Matrix-Konstrukt ausgesiedelt. Mit Tag 1 der Adhärenz 
wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die Bestimmung der Zellzahl via DNA-Konzentration (a) und der ALP-Aktivität 
(b) erfolgten biochemisch aus den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität ist relativiert auf die Zellzahl (DNA-Konzentration) 
dargestellt. Für GrB30/Coll: *p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001, für GrB30H20/Coll: #p < 0,05, ##p < 0,01, 
###p < 0,001, für GrB30CK20/Coll: +p < 0,05, ++p < 0,01, +++p < 0,001. 
Die osteogene Differenzierung wurde anhand der ALP-Aktivität bewertet. Für Zellen auf den 
Granulat/Matrix-Konstrukten stieg diese kontinuierlich an und erreichte zum Tag 28 das Maxi-
mum (Abbildung 4.33b). Innerhalb der ersten 14 Tage der (Os+)-Kultur war die ALP-Aktivität 
der Zellen nahezu unbeeinflusst von der Größe der Xerogelgranulate sowie deren Zusammen-
setzung. Mit Tag 21 wurden selbige Trends hinsichtlich der Xerogelzusammensetzung der 
Granulat/Matrix-Konstrukte beobachtet wie für die Xerogelmonolithe. Unter der Bedingung 
gleicher Granulatgröße wurden für Zellen auf GrB30/Coll und auf dem calcithaltigen 
GrB30CK20/Coll ähnliche ALP-Aktivitäten bestimmt. Die ALP-Aktivität von Zellen auf dem hyd-
roxylapatithaltigen GrB30H20/Coll wies geringere Werte auf. Der Einfluss der Granulatgröße 
auf die osteogene Differenzierung wurde mit Tag 21 ersichtlich. Für die größte Granulatfraktion 
425-710 µm wurden jeweils die höchsten ALP-Aktivitäten beobachtet. Nach 28-tägiger Kulti-
vierung resultierten für größer werdende Xerogelgranulate höhere ALP-Aktivitäten. Die ALP-
Aktivitäten der (Os-)-Zellen zeigten selbige Tendenzen hinsichtlich der Granulatgröße am 
Tag 7 (Abbildung 4.32b). Insgesamt wurde das für hMSC typische ALP-Grundlevel jedoch 
nicht überschritten. 









































































Abbildung 4.33: Direkte Zellkultur von osteogen stimulierten hMSC/Osteoblasten auf Granulat/Matrix-Kon-
strukten unter Variation der Granulatgröße. Zellzahl (a) und ALP-Aktivität (b) von osteogen stimulierten (Os+) 
hMSC, die auf der Oberfläche der Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll 
kultiviert wurden. Die Granulat/Matrix-Konstrukte bestanden aus Xerogelgranulaten definierter Größe (<125 µm, 
125-425 µm bzw. 425-710 µm). Die hMSC wurden zu 2∙104 pro Granulat/Matrix-Konstrukt ausgesiedelt. Mit Tag 1 
der Adhärenz wurde 50 µM Ascorbat zugegeben. Die osteogene Stimulation wurde ab Tag 3 durch Zugabe von 
50 µM Ascorbat, 5 mM β-Glycerophosphat und 10 nM Dexamethason vorgenommen. Die Bestimmung der Zellzahl 
via DNA-Konzentration (a) und der ALP-Aktivität (b) erfolgten biochemisch aus den Zelllysaten. Die ALP-Aktivität 
ist relativiert auf die Zellzahl (DNA-Konzentration) dargestellt. Für GrB30/Coll: *p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001, 
für GrB30H20/Coll: #p < 0,05, ##p < 0,01, ###p < 0,001, für GrB30CK20/Coll: +p < 0,05, ++p < 0,01, +++p < 0,001. 
4.4.4 In vitro-Osteoklastogenese auf Granulat/Matrix-Konstrukten unter Varia-
tion der Granulatgröße 
Die Kultivierung von hMz erfolgte unter Zugabe von M-CSF und RANKL für 21 Tage auf der 
Oberfläche der Granulat/Matrix-Konstrukte. Mit Hilfe biochemischer Analysen der intrazellulä-
ren Enzymaktivitäten von TRAP 5b, CTSK und CA II aus Lysaten und der extrazellulären 
TRAP 5b-Aktivität aus den Zellkulturüberständen (Abbildung 4.34) wurde die in vitro-Osteo-
klastogenese bewertet. 

































































Abbildung 4.34: Direkte Zellkultur von hMz/Osteoklasten auf Granulat/Matrix-Konstrukten unter Variation 
der Granulatgröße. Osteoklastogenese von hMz, die auf der Oberfläche der Granulat/Matrix-Konstrukte 
GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll kultiviert wurden. Die Granulat/Matrix-Konstrukte bestanden aus 
Xerogelgranulaten definierter Größe (<125 µm, 125-425 µm bzw. 425-710 µm). Die Kultivierung erfolgte unter Zu-
gabe von 25 ng/mL M-CSF und 25 ng/mL RANKL für 21 Tage. Die Bestimmung der intrazellulären Enzymaktivitä-
ten von TRAP 5b (a), CTSK (b) und CA II (c) erfolgten biochemisch aus den Zelllysaten. Die extrazelluläre 
TRAP 5b-Aktivität (d) wurde biochemisch aus den Zellkulturüberständen bestimmt. Für GrB30/Coll: *p < 0,05, 
**p < 0,01, ***p < 0,001, für GrB30H20/Coll: #p < 0,05, ##p < 0,01, ###p < 0,001, für GrB30CK20/Coll: +p < 0,05, 
++p < 0,01, +++p < 0,001. 




















































































Für die verschiedenen Zusammensetzungen und Granulatgrößen der Granulat/Matrix-Kon-
strukte wurde am Tag 1 der hMz-Kultur nahezu keine intrazelluläre Aktivität von TRAP 5b, 
CTSK und CA II beobachtet. Ab Tag 7 wurden diese Enzymaktivitäten hingegen für Zellen auf 
allen Proben nachgewiesen (Abbildung 4.34). Die intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität nahm im 
Laufe der 21-tägigen Kultivierung für Zellen auf allen Proben zu (Abbildung 4.34a). Am Tag 14 
sowie am Tag 21 zeigte sich für Zellen auf GrB30CK20/Coll eine erhöhte intrazelluläre 
TRAP 5b-Aktivität für die Granulatfraktion <125 µm verglichen zu größeren Xerogelgranula-
ten. Für GrB30H20/Coll erwies sich die umgekehrte Tendenz als signifikant nach 21-tägiger 
Kultivierung. 
Die intrazelluläre CTSK-Aktivität zeigte eine Steigerung mit Tag 14 für Zellen auf allen Granu-
lat/Matrix-Konstrukten (Abbildung 4.34b). Unterschiede ergaben sich auch für diese Enzym-
aktivität hinsichtlich der Granulatgröße bei gleicher Xerogelzusammensetzung. Nach 21-tägi-
ger Kultivierung zeigten sich sowohl für GrB30H20/Coll als auch für GrB30CK20/Coll für grö-
ßere Xerogelgranulate höhere CTSK-Aktivitäten. Nach 14-tägiger Kultur war der umgekehrte 
Trend signifikant für GrB30/Coll zu beobachten. 
In Abbildung 4.34c ist der zeitliche Verlauf der intrazellulären CA II-Aktivität dargestellt. Über 
den 21-tägigen Kulturzeitraum zeigte die CA II-Aktivität von Zellen auf GrB30CK20/Coll redu-
zierte Werte mit zunehmender Granulatgröße. Auch für GrB30/Coll und GrB30H20/Coll zeig-
ten sich diese Tendenzen, jedoch weder signifikant noch stringent für den gesamten Versuchs-
ablauf. 
Die extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität zeigte ähnliche Tendenzen wie die intrazelluläre 
TRAP 5b-Aktivität. Die Variation der Granulatgröße bewirkte signifikante Unterschiede in der 
extrazellulären TRAP 5b-Aktivität (Abbildung 4.34d). Beginnend mit Tag 10 zeigte sich für Zel-
len auf GrB30CK20/Coll eine erhöhte extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität für die Granulatgröße 
<125 µm verglichen zu größeren Xerogelgranulaten sowie zu Granulat/Matrix-Konstrukten an-
derer Xerogelzusammensetzung. Für GrB30H20/Coll erwies sich nach 16-tägiger Kultur die 
Enzymaktivität als erhöht mit zunehmender Granulatgröße. 
In den Zellkulturüberständen konnte keine CTSK-Aktivität detektiert werden. Die detektierte 
Fluoreszenzintensität der Zellkulturüberstände war nicht von der Fluoreszenzintensität für die 
verwandten zellfreien Überstände unterscheidbar. Die quantitative Bestimmung der intrazellu-
lären CA II-Aktivität war aufgrund der hohen Hintergrundaktivität des Zellkulturmediums nicht 
möglich. 
4.4.5 In vitro-Makrophagenreaktion auf Granulat/Matrix-Konstrukte unter Varia-
tion der Granulatgröße 
Die Makrophagenreaktion in Abhängigkeit von der Granulatgröße (<125 µm, 125-425 µm oder 
425-710 µm) von Granulat/Matrix-Konstrukten wurde ausgehend von hMz untersucht, die für 
7 Tage unter Zugabe von M-CSF kultiviert wurden. Zytokinkonzentrationen, die innerhalb der 
letzten 24 Stunden der Kultivierung in das Zellkulturmedium freigesetzt wurden, dienten der 




Abbildung 4.35: Makrophagenreaktion auf Granulat/Matrix-Konstrukte unter Variation der Granulatgröße. 
Makrophagenreaktion in Abhängigkeit der Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll, GrB30H20/Coll und 
GrB30CK20/Coll. Die Granulat/Matrix-Konstrukte bestanden aus Xerogelgranulaten definierter Größe (<125 µm, 
125-425 µm bzw. 425-710 µm). Die Kultivierung erfolgte unter Zugabe von 50 ng/mL M-CSF für 7 Tage. Die Kon-
zentrationen der in das Zellkulturmedium freigesetzten Zytokine wurden mittels magnetkugelbasierter Multi-Analyt-
Profilierung bestimmt. Die Zytokinkonzentrationen sind relativiert auf die Kernzahl (DNA-Konzentration) dargestellt. 
*p < 0,05, **p < 0,01, ***p < 0,001. 
Nach 7-tägiger Kultur der hMz/Makrophagen auf den Granulat/Matrix-Konstrukten wiesen Pro-









































































































































































































































































auf, mit Ausnahme von GrB30CK20/Coll (Abbildung 4.35f). Für GrB30CK20/Coll aus Granu-
laten der Größe <125 µm wurden im Vergleich zu den Granulatgrößen 125-425 µm bzw. 
425-710 µm doppelt so hohe Kernzahlen beobachtet. 
Makrophagen auf den verschiedenen Granulat/Matrix-Konstrukten setzten sowohl die proin-
flammatorischen Zytokine IL-1β, IL-6, IL-12p70 und TNF-α als auch das antiinflammatorische 
Zytokin IL-1RA frei (Abbildung 4.35a-e). Für diese Zytokine ergab sich die Tendenz einer ab-
nehmenden Freisetzung mit zunehmender Granulatgröße. Die Unterschiede in den Zytokin-
freisetzungen für die calcithaltigen Proben GrB30CK20/Coll unter Variation der Granulatgröße 
korrelierten mit den Unterschieden in der Kernzahl. Freigesetzte Konzentrationen des antiin-
flammatorischen IL-10 lagen weitestgehend unterhalb der Nachweisgrenze (2 pg/mL, nicht 
dargestellt). 
4.4.6 Zusammenfassung der Analytik zu Granulat/Matrix-Konstrukten unter Va-
riation der Granulatgröße 
Der Fokus der vorangegangenen Ausführungen lag auf Granulat/Matrix-Konstrukten, die als 
Weiterentwicklung der Xerogelmonolithe etabliert wurden und mit denen unterschiedliche 
Oberflächenstrukturierungen geschaffen wurden. Xerogelgranulate definierter Granulat-
größe - <125 µm, 125-425 µm oder 425-710 µm - wurden dazu verwendet, um eingebettet in 
einer kollagenen Matrix mit steigender Granulatgröße zunehmend stark strukturierte Oberflä-
chen mit Rauheiten von 7,5-33,4 µm zu erzeugen. Die Degradation und die Bioaktivität der 
Granulat/Matrix-Konstrukte erwiesen sich als nahezu unbeeinflusst von der Granulatgröße. 
Während die Freisetzung von Kollagen und Kollagenfragmenten sowohl unabhängig von der 
Granulatgröße als auch unabhängig von der Zusammensetzung der Xerogelgranulate (keine 
zusätzliche Mineralphase, Hydroxylapatit oder Calcit) verlief, ergaben sich für die Freisetzung 
von Calciumionen sowie für die Bioaktivität Unterschiede mit der Zusammensetzung der Xe-
rogelgranulate. Dieses Verhalten wurde bereits in Abschnitt 4.3.6 zu Granulat/Matrix-Kon-
strukten mit variierender Granulatzusammensetzung zusammengefasst. Auf die Calciumkon-
zentration der Umgebung der Granulat/Matrix-Konstrukte hat die Granulatgröße nur bedingt 
Einfluss. Während die Calciumkonzentration für hydroxylapatit- und calcithaltige Granulat/Mat-
rix-Konstrukte unabhängig von der Granulatgröße ist, bewirkten kleinere Granulatgrößen 
(<125 µm) für GrB30/Coll bevorzugt mit fortgeschrittener Inkubationsdauer den Entzug von 
Calciumionen aus der Umgebung. 
Trotz der von der Granulatgröße nahezu unbeeinflussten Degradation und Bioaktivität der Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte sind diese in der Lage, durch ihre unterschiedlich stark strukturierten 
Oberflächen zelluläre Reaktionen in vitro zu beeinflussen. Die Granulatgröße erwies sich, ne-
ben der bereits in Abschnitt 4.3.6 beschriebenen Zusammensetzung der Xerogelgranulate, als 
Einflussfaktor auf die Proliferation und osteogene Differenzierung von hMSC/Osteoblasten. 
Bei gleicher Zusammensetzung der Xerogelgranulate proliferierten hMSC/Osteoblasten auf 
Granulat/Matrix-Konstrukten mit zunehmender Granulatgröße stärker, was mit einer verringer-
ten ALP-Aktivität einherging. Die Reaktion von hMz/Osteoklasten wurde durch die Granulat-
größe dahingehend beeinflusst, dass verschiedene, für Osteoklasten charakteristische En-
zymaktivitäten für kleinere Granulate (<125 µm) gesteigert waren. Im Falle von hMz/Makro-
phagen zeigten Granulat/Matrix-Konstrukte aus größeren Granulaten (425-710 µm und 
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125-425 µm) die Tendenz zur Herabregulierung der Freisetzung der proinflammatorischen Zy-
tokine wie IL-1β, IL-12p70 und TNF-α. 
4.5 In vivo-Studien 
In den vorherigen Abschnitten wurden Verbundwerkstoffe auf Basis von Silikat, Kollagen und 
gegebenenfalls weiteren Mineralphasen in den Darreichungsformen der Xerogelmonolithe und 
der Granulat/Matrix-Konstrukte bearbeitet. Die Charakterisierung war bislang auf die Degra-
dation und Bioaktivität sowie auf die Reaktion von Knochenzellen in vitro limitiert. Mit Hilfe von 
in vitro-Studien wurden zunächst verschiedene Materialien auf ihre Eignung als Knochener-
satzmaterial untersucht. Vor allem in vitro-Versuche mit den relevanten Zellsorten - Osteoblas-
ten und Osteoklasten sowie deren Vorläufern hMSC und hMz - dienten der Identifikation po-
tentieller Kandidaten. Wie geeignet ein Material aber tatsächlich für den Knochenersatz ist, 
lässt sich nur anhand von in vivo-Studien ausmachen. Sie dienen der Überprüfung der 
in vitro-Ergebnisse unter komplexeren Bedingungen im lebenden Organismus. 
Im Rahmen des Sonderforschungsbereichs Transregio 79 wurde in Zusammenarbeit mehre-
rer kooperierender Forschergruppen eine randomisierte in vivo-Studie an Ratten mit osteo-
porotischem Knochenstatus durchgeführt. Aus ethischen Gesichtspunkten war die Anzahl der 
Versuchstiere begrenzt, sodass lediglich zwei Vergleichsgruppen gegeneinander getestet 
wurden. Der Vergleich zwischen Xerogelen mit Hydroxylapatit und mit Calcit als zusätzliche 
Mineralphase in den Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen brachte bereits bei in vitro-Zellkul-
turversuchen mit Osteoblasten sowie Osteoklasten deutliche Unterschiede hervor. Im Gegen-
satz zur Modifikation mit Hydroxylapatit erwies sich das calcithaltige Material nicht nur als os-
teogen stimulierend, sondern auch als stärker osteoklastär resorbierbar. Hydroxylapatit- und 
calcithaltige Verbundwerkstoffe wurden für die Studien im krankheitsrelevanten Tier in der 
Darreichungsform der Granulat/Matrix-Konstrukte mit Xerogelgranulaten der Fraktionen 
<125 µm, 125-250 µm, 250-425 µm und 425-710 µm zu gleichen Anteilen gewählt. Das in den 
Xerogelgranulaten enthaltene Kollagen wurde vor der Xerogelherstellung mittels Sol-Gel-Pro-
zess mit Gammastrahlung behandelt. In vitro-Versuche mit hMSC/Osteoblasten haben ge-
zeigt, dass eine entsprechende Vorbehandlung des Kollagens mit Gammastrahlung die oste-
ogene Differenzierung derart steigern kann, dass sie das Maß von unbehandeltem Kollagen 
übersteigt. Zudem zeigten die Proben auf Basis von gammabestrahltem Kollagen eine gestei-
gerte Degradation in Bezug auf Kollagen. Folglich wurden Granulat/Matrix-Konstrukte zur Im-
plantation in vivo gefertigt, deren Xerogelgranulate neben 50 % Silikat, 30 % gammabestrahl-
tes Kollagen sowie 20 % Hydroxylapatit (in GrB30H20*/Coll) bzw. 20 % Calcit (in 
GrB30CK20*/Coll) enthielten. Die Granulat/Matrix-Konstrukte wurden derart präpariert, dass 
sie an die spätere Defektform - eine keilförmige Geometrie - angepasst für die Implantation 
zur Verfügung standen. 
Die Ausführung der in vivo-Studie erfolgte unter Leitung von Prof. Dr. Dr. Volker Alt und PD 
Dr. Ulrich Thormann der Klinik und Poliklinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirur-
gie des Universitätsklinikums Gießen und Marburg der Justus-Liebig-Universität Gießen. Ver-
wendet wurde das von ihnen etablierte osteoporotische Rattenmodell mit metaphysärem Kno-
chendefekt [214]. Weibliche Sprague-Dawley-Ratten wurden beidseitig der Ovariektomie un-
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terzogen und anschließend einer 3-monatigen calcium-, phosphat- und vitaminarmen Diät aus-
gesetzt. Auf diese Weise wurde ein osteoporotischer Knochenstatus erzeugt. Ein keilförmiger 
Defekt mit 4 mm Höhe wurde in der distalen Metaphyse des Femurs präpariert. Diese Defekt-
geometrie beinhaltet sowohl die unterkritische als auch die überkritische Defektgröße. Der De-
fekt wurde anschließend mit dem Biomaterial gefüllt und mit einer Osteosyntheseplatte belas-
tungsstabil fixiert. Nach 6-wöchiger Standzeit wurden die Tiere geopfert und die explantierten 
Oberschenkelknochen mittels ToF-SIMS, Histologie und Histomorphometrie untersucht. Im 
Folgenden werden ausgewählte Ergebnisse dieser Untersuchungen vorgestellt. 
4.5.1 Flugzeit-Sekundärelektronen-Massenspektrometrie 
Die Untersuchungen der präparierten Defektareale mittels ToF-SIMS wurden unter Leitung 
von Prof. Dr. Jürgen Janek und Dr. Marcus Rohnke am Physikalisch-Chemischen Institut der 
Justus-Liebig-Universität Gießen durchgeführt. Die ToF-SIMS-Untersuchungen geben Aus-
kunft über die im Defekt stattgefundene Knochenneubildung sowie Hinweise auf den Materi-
alabbau. Abbildung 4.36 zeigt die Verteilung der Massesignale von Ca+ und des Prolinrestes 
C4H8N+ sowie eine Darstellung der überlagerten Signale. Aus diesen Aufnahmen wurde deut-
lich, dass für das carbonathaltige Granulat/Matrix-Konstrukt GrB30CK20*/Coll im Bereich der 
Schraube, die die Osteosyntheseplatte am Knochen fixiert, neuer Knochen in den Defekt ein-
gewachsen war (gestrichelte Linie). Der übrige Defektbereich zeigte keine eindeutigen Hin-
weise für neugebildeten Knochen. 
 
Abbildung 4.36: ToF-SIMS-Aufnahmen der Defektbereiche. ToF-SIMS-Untersuchungen von Defektbereichen 
mit den implantierten Granulat/Matrix-Konstrukten GrB30H20*/Coll (a, c, e) und GrB30CK20*/Coll (b, d, f). Darstel-
lung der Massesignale von Ca+ (a, b), des Prolinrestes C4H8N+ (Kollagen; c, d) und der Überlagerung beider Mas-
sesignale (e, f). Der theoretische Defektbereich ist mit einer gepunkteten Linie gekennzeichnet, neugebildeter Kno-
chen mit einer gestrichelten Linie. Die ToF-SIMS-Untersuchungen wurden unter Leitung von Prof. Dr. Jürgen Janek 























Calcium ist Bestandteil der beiden Mineralphasen Hydroxylapatit und Calcit der Granulat/Mat-
rix-Konstrukte, weshalb das Massesignal von Ca+ auch Aufschluss zu verbliebenem Material 
im Defektbereich gibt. Ca+-Massesignale begrenzten mikrometergroße Bereiche, die sich den 
Xerogelgranulaten der Granulat/Matrix-Konstrukte zuordnen lassen können. Die ToF-SIMS-
Aufnahmen lassen auf deutlich mehr verbliebenes Material bzw. nicht aus dem Material dif-
fundierte Calciumionen für das hydroxylapatithaltige GrB30H20*/Coll im Vergleich zu 
GrB30CK20*/Coll schließen. 
4.5.2 Histologische Färbungen 
Die histologischen Untersuchungen der präparierten Defektareale erfolgten im Labor der Ex-
perimentellen Unfallchirurgie der Justus-Liebig-Universität Gießen durch Dr. Seemun Ray 
(Abbildung 4.37).  
 
Abbildung 4.37: Histologische Färbungen der Defektbereiche. Histomorphometrische Analyse von Defektbe-
reichen mit den implantierten Granulat/Matrix-Konstrukten GrB30H20*/Coll (a, c, e) und GrB30CK20*/Coll (b, d, f). 
Histologische Färbung mit Movat-Pentachrom zur gleichzeitigen Kontrastierung verschiedener Zell- und Gewebe-
typen (a, b). Enzymhistochemische Färbung der ALP zum Nachweis osteoblastärer Aktivität (c, d). Enzymhistoche-
mische Färbung der TRAP zum Nachweis osteoklastärer Aktivität (e, f). Die histologischen Untersuchungen wurden 
von Dr. Seemun Ray durchgeführt und freundlicherweise für diese Arbeit zur Verfügung gestellt. 
Defektbereiche mit dem carbonathaltigen GrB30CK20*/Coll wiesen im Vergleich zu denen mit 
dem hydroxylapatithaltigen GrB30H20*/Coll eine erhöhte Knochenneubildung sowie eine er-
höhte Chondrozyten-Aktivität auf (Abbildung 4.37a, b). Die für GrB30CK20*/Coll stattgefun-















enzymhistochemische Kontrastierung der ALP zeigte eine erhöhte Anzahl ALP-positiver Zel-
len (stark violette Färbung) und damit eine erhöhte osteoblastäre Aktivität für das carbonathal-
tige GrB30CK20*/Coll verglichen mit GrB30H20*/Coll (Abbildung 4.37c, d). Darüber hinaus 
bewirkte GrB30CK20*/Coll im Vergleich zu GrB30H20*/Coll auch eine gesteigerte Aktivität der 
Osteoklasten (rote Färbung), wie die enzymhistochemische TRAP-Kontrastierung zeigte 
(Abbildung 4.37e, f). 
4.5.3 Zusammenfassung der Analytik der in vivo-Studie 
Verbundwerkstoffe auf Basis von Silikat, Kollagen und weiteren Mineralphasen wurden in einer 
randomisierten in vivo-Studie an Ratten mit einem osteoporotischen Knochenstatus getestet. 
Für eine gute Anpassung an die Defektform wurden Granulat/Matrix-Konstrukte gewählt, die 
zudem Xerogelgranulate auf Basis von gammabestrahltem Kollagen enthielten, um in vivo 
eine angemessene Abbaubarkeit zu erzielen. Des Weiteren fiel die Auswahl der Größenfrak-
tion der Xerogelgranulate auf eine Mischung der Fraktionen <125 µm, 125-250 µm, 
250-425 µm und 425-710 µm zu gleichen Anteilen. Miteinander verglichen wurden Xerogele 
mit Hydroxylapatit (GrB30H20*/Coll) sowie mit Calcit (GrB30CK20*/Coll) als wirksame Haupt-
komponenten in Granulat/Matrix-Konstrukten. Beide Vergleichsgruppen enthalten Calcium als 
Kation sowie entweder Phosphat oder Carbonat als Anion. 
Nachdem die Tiere nach 6-wöchiger Standzeit geopfert und deren Oberschenkelknochen samt 
Defektbereich explantiert wurden, wurden die präparierten Defektbereiche sowohl histologisch 
als auch spektrometrisch untersucht. Die histomorphometrische Färbung der ALP visualisierte 
eine höhere ALP-Aktivität im Falle des implantierten calcithaltigen Materials, weshalb auch 
in vivo von einer insgesamt gesteigerten Osteoblastogenese im Vergleich zu dem hydroxyla-
patithaltigen Material auszugehen ist. Auch das Anfärben der für Osteoklasten charakteristi-
schen TRAP ergab eine höhere Aktivität im Falle des calcithaltigen Materials verglichen mit 
dem hydroxylapatithaltigen. Mit Hilfe von ToF-SIMS konnte zudem für das calcithaltige Granu-
lat/Matrix-Konstrukt gezeigt werden, dass es zur Knochenneubildung im Defektbereich gekom-









Die vorliegende Arbeit enthält sowohl die zielorientierte Entwicklung von Verbundwerkstoffen 
auf der Basis von Silikat, Kollagen und verschiedenen zusätzlichen Mineralphasen als auch 
Untersuchungen und Erkenntnisse zum allgemeinen Verständnis der betreffenden Zell/Mate-
rial-Wechselwirkungen. Die Diskussion der vorliegenden Arbeit gliedert sich dementsprechend 
zunächst in einen Abschnitt (Abschnitt 5.1) zur Materialentwicklung, die unter schrittweiser An-
passung an die Anforderungen an Knochenersatzmaterialien zur Stimulation der Frakturhei-
lung erfolgte. In Abschnitt 5.2 wird ein Modell zum strukturellen Aufbau der mehrphasigen Ver-
bundwerkstoffe vorgeschlagen, das die Grundlage für Struktur-Eigenschaft-Beziehungen bil-
det. In Abschnitt 5.3 erfolgt die Diskussion zu den physiologischen Eigenschaften der entwi-
ckelten Materialien, vornehmlich mit Bezug auf den strukturellen Aufbau der Verbundwerk-
stoffe. An den rein werkstoffwissenschaftlichen Komplex schließen sich in Abschnitt 5.4 Aus-
führungen zu zellbiologischen Untersuchungen an, die die Wechselwirkungen zwischen Ma-
terialien und Zellen im Fokus haben. Auf der Basis der entwickelten Materialien sowie deren 
physiologischen Eigenschaften werden Rückschlüsse auf das Verhalten von Osteoblasten, 
Osteoklasten und Makrophagen sowie deren Vorläuferzellen gezogen. Das daraus gewon-
nene Verständnis zu Zell/Material-Wechselwirkungen wurde in die Weiterentwicklung der Ma-
terialien einbezogen, insbesondere für die gezielte Manipulation der zellulären Reaktion durch 
den Implantatwerkstoff. 
5.1 Vom Monolithen zu Granulat/Matrix-Konstrukten - Entwicklung 
verschiedener Knochenersatzmaterialien auf Basis von Silikat, 
Kollagen und weiteren Mineralphasen 
Führt der Verlust von Knochengewebe zu einem Defekt kritischer Größe, so ist das Regene-
rationsvermögen des Körpers nicht ausreichend, um diesen vollständig mit neuem Knochen-
gewebe zu schließen. Die Füllung des Defektes mit einem Knochenersatzmaterial ist unum-
gänglich. Anderenfalls besteht die Gefahr, dass Bindegewebe einwächst, das den Anforde-
rungen an strukturelle Integrität und an mechanische Stabilität der Defektfüllung nicht gerecht 
werden kann. Mit dem Einsatz eines Biomaterials für den Knochenersatz wird das Einwachsen 
von Bindegewebe verhindert und gleichzeitig der natürliche Heilungsprozess unterstützt. 
Hench und Polak (2002) unterscheiden drei Generationen von Biomaterialien, die sich kon-
zeptionell voneinander unterscheiden und alle drei noch immer Gegenstand der aktuellen For-
schung und Entwicklung sind [87]. In gänzlicher Abgrenzung zu den bioinerten Materialien der 
ersten Generation sind Biomaterialien der dritten Generation zu sehen, die spezifische zellu-
läre Reaktionen auf molekularer Ebene stimulieren. Letzteres kann unter anderem erreicht 
werden, indem das Biomaterial aktiv in den Regenerationsprozess des nativen Gewebes ein-
bezogen wird. Für die Regeneration knöcherner Defekte ist es wünschenswert, die Knochen-
neubildung zu fördern, wozu in erster Linie die knochenaufbauenden Osteoblasten sowie de-
ren Vorläuferzellen stimuliert werden sollen. Indem diese Zellen zur Proliferation und osteoge-
nen Differenzierung angeregt werden, wird auch die Synthese einer extrazellulären Matrix ein-
geleitet, die ferner mineralisiert werden kann. Einen vielversprechenden Ansatz hierfür stellt 
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das Einbringen einer temporären extrazellulären Matrix dar, die eine chemische Bindung zur 
Knochenoberfläche mit osteointegrativer Wirkung aufbaut. Diese temporäre extrazelluläre 
Matrix soll jedoch auch nach und nach abgebaut und durch körpereigenes Gewebe ersetzt 
werden. Die Kombination der Eigenschaften Bioaktivität und Degradation, die nach Hench und 
Polak Materialien zweiter Generation charakterisieren, bietet gleichzeitig die Grundlage dafür, 
dass ein Knochenersatzmaterial aktiv in den Regenerationsprozess des Knochens einbezo-
gen werden kann. Die Auswahl der chemischen Zusammensetzung des Knochenersatzmate-
rials kann nicht nur über dessen Bioaktivität bestimmen, sondern auch basierend auf entste-
henden Degradationsprodukten auf die Stimulation der Osteogenese einwirken. 
Das Materialkonzept der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe vereint die Eigenschaften Bioak-
tivität und Degradation, wodurch es als vielversprechend für den Knochenersatz eingestuft 
werden kann. Basierend auf diesen beiden Eigenschaften stellen die Verbundwerkstoffe ge-
eignete Kandidaten dar, um in den Remodellierungsprozess des Knochens eingebunden zu 
werden und auf zelluläre Abbau- und Aufbauprozesse Einfluss zu nehmen, um letztlich die 
Knochenneubildung in vivo stimulieren zu können. Im Folgenden soll die Entwicklung ver-
schiedener Verbundwerkstoffe auf Basis von Kollagen, Silikat und weiteren Mineralphasen 
beschrieben werden, mit dem Ziel, materialseitig zelluläre Reaktionen in vorbedachter Weise 
zu beeinflussen. 
Im Stand des Wissens (Abschnitt 2.2.3.1) wurde die besondere Rolle der Kationen Calcium 
und Strontium für den Knochenstoffwechsel beschrieben. Auf dieser Grundlage sollen im ers-
ten Schritt der Materialentwicklung förderliche Bedingungen für knochenaufbauende Osteo-
blasten und deren Vorläuferzellen geschaffen werden, indem aus dem Verbundwerkstoff ge-
zielt diese Kationen als Degradationsprodukte freigesetzt werden. In einem weiteren Schritt 
soll der Übergang von monolithischen Hybrid-Werkstoffen zu Doppelhybrid-Werkstoffen erfol-
gen. Dies hat die Zielsetzung, ein Knochenersatzmaterial mit individuell anpassbarer Geomet-
rie zur Verfügung zu stellen, das in einem in vivo-Defektmodell osteoporotischer Ratten die 
geforderte Knochenneubildung zeigt sowie einen angemessenen Materialabbau innerhalb der 
6-wöchigen Standzeit der Tiere. Im dritten Abschnitt der Materialentwicklung sollen die erziel-
ten Ergebnisse der in vivo-Studie mit den in vitro-Ergebnissen aus Zellkulturen in Bezug auf 
die Ersatzmaterialien verglichen werden. 
5.1.1 Osteogene Stimulation mit Hilfe der dritten Phase in Silikat/Kollagen-Xe-
rogelmonolithen 
Den Ausgangspunkt der Materialentwicklung der vorliegenden Arbeit stellen monolithische 
Verbundwerkstoffe auf der Basis von Silikat und Kollagen sowie auf der Basis von Silikat, Kol-
lagen und verschiedenen Calciumphosphatphasen dar. Wie in Abschnitt 2.2.3.3 beschrieben, 
zeichnen sich mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe durch ihre Bioaktivität aus. Ne-
ben der sich ausbildenden charakteristischen Calciumphosphatschicht auf der Materialober-
fläche geht mit der Bioaktivität auch der Entzug von Calcium- und Phosphationen aus der 
umgebenden Flüssigkeit einher [130]. Die durch Heinemann et al. in vorangegangenen Expe-
rimenten untersuchten Xerogelmonolithe B30 aus 30 % bovinem Kollagen und 70 % Silikat 
sowie B30H20 aus 30 % bovinem Kollagen, 50 % Silikat und 20 % Hydroxylapatit senken 
beide die Calciumkonzentration der sie umgebenden Flüssigkeit ab. Das hydroxylapatithaltige 
B30H20 bewirkt dabei deutlich geringere extrazelluläre Calciumkonzentrationen als B30, was 
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sich vergleichsweise negativ auf die Reaktion von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen 
auswirkt [132]. Die Materialentwicklung der vorliegenden Arbeit knüpft an diese Erkenntnis an. 
5.1.1.1 Calcit als dritte Phase in Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
Für die Materialentwicklung der vorliegenden Arbeit bestand die Zielstellung, Verbundwerk-
stoffe auf Basis von Kollagen, Silikat und weiteren Mineralphasen zu entwickeln, die in der 
Lage sind, über die Regulation der extrazellulären Calciumkonzentration die Proliferation und 
osteogene Differenzierung von hMSC zu fördern. Auf diese Weise sollen günstige Vorausset-
zungen geschaffen werden, um in vivo die Knochenneubildung zu stimulieren. Die Zusam-
mensetzung des Xerogels stellt eine entscheidende Einflussgröße dar, die die Ausprägung 
der Bioaktivität und damit die extrazelluläre Calciumkonzentration beeinflusst. Für die Weiter-
entwicklung der bioaktiven Xerogele entstand deshalb die Idee, den Calciumentzug aus der 
Umgebung mit einer Calciumfreisetzung zu überlagern, die stärker ist als der Entzug selbst. 
Mit der Strategie, im Zuge der Degradation des Biomaterials Calciumionen freizusetzen, wurde 
die Calciumcarbonatphase Calcit ausgewählt. Die Degradation des Biomaterials wird maß-
geblich von der thermodynamisch bestimmten Löslichkeit der Mineralphasen beeinflusst 
[99,122]. Im Falle der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogele bezieht sich dies sowohl auf 
die silikatische Phase als auch auf die zusätzliche dritte Phase. Die Kristallstruktur der Mine-
rale sowie mögliche Substituenten haben wiederum einen Effekt auf deren Löslichkeit. Ganz 
allgemein betrachtet, weisen Carbonate eine höhere Löslichkeit auf als zugehörige Phosphate 
des gleichen Kations, wie Tabelle 2.1 (Abschnitt 2.2.3.1) für Calcium- und Strontiumminerale 
zeigt. Aber auch die Zugänglichkeit der Kristalloberfläche für die umgebende Flüssigkeit sowie 
die Zusammensetzung und Konzentration dieser Flüssigkeit wirken sich auf die Ionenfreiset-
zung aus. Im Falle der mehrphasigen Verbundwerkstoffe spielt auch die Art und Weise, wie 
die drei Komponenten Silikat, Kollagen und die dritte Phase miteinander arrangiert sind, eine 
Rolle für die Degradation und die Calciumfreisetzung. Detaillierter wird auf diese Thematik in 
Abschnitt 5.3.1 eingegangen. Insgesamt wurde Calcit als zusätzliche Mineralphase in den Si-
likat/Kollagen-Xerogelen, ausgehend von theoretischen Betrachtungen, ein großes Potential 
für die Regulierung der extrazellulären Calciumkonzentration zugeschrieben.  
Im Zuge der Materialcharakterisierung der vorliegenden Arbeit wurde gezeigt, dass bei der 
Verwendung von Calcit als Mineralphase in den Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
(B30CK20) eine stetige Freisetzung von Calciumionen in physiologische Salzlösung 
(0,9 %-ige NaCl-Lösung) erfolgte (Abbildung 4.8a). Diese war 4,5-mal stärker als die Freiset-
zung aus Xerogelmonolithen mit Hydroxylapatit als Mineralphase (B30H20). Trotz dieser star-
ken Freisetzung von Calciumionen erwies sich B30CK20 in mSBF und Zellkulturmedium als 
stark bioaktiv. Die starke Bioaktivität des calcithaltigen Materials äußerte sich nicht nur in der 
oberflächlichen Calciumphosphatschicht, sondern auch in einem starken Entzug von Calci-
umionen aus der umgebenden Flüssigkeit (Abbildung 4.10f; Abbildung 4.8b, c; Abbildung 
4.9a). Die Calciumkonzentration von mSBF sowie des Zellkulturmediums wurde während der 
gesamten 28-tägigen Versuchsdauer stetig abgesenkt. Die Calciumfreisetzung aus B30CK20 
war somit nicht ausreichend, um den starken bioaktivitätsbedingten Calciumentzug zu kom-
pensieren. Nichtsdestotrotz war B30CK20 in der Lage, über 28 Tage eine nahezu konstante 
Calciumkonzentration von 1,5-1,7 mM in mSBF bzw. 1,4 mM im Zellkulturmedium aufrechtzu-
erhalten. Für die Proliferation und osteogene Differenzierung von hMSC sollte dieser Konzent-
rationsbereich keine Beeinträchtigungen bewirken, da dies erst unterhalb der extrazellulären, 
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freien Calciumkonzentration zwischen 1,1 mM und 1,3 mM der Calciumhomöostase erfolgt 
[152]. Zudem ist, entsprechend der Erkenntnisse von Gustavsson et al., eine konstante extra-
zelluläre Calciumkonzentration vorteilhaft für knochenaufbauende Zellen. Die Autoren konnten 
aufzeigen, dass sich eine starke und schnelle Änderung - Absenkung oder Erhöhung - der 
extrazellulären Calciumkonzentration negativ auf die Proliferation und osteogene Differenzie-
rung von osteoblastenähnlichen Zellen auswirkt [215]. 
Ungeachtet der ausgebliebenen Erhöhung der extrazellulären Calciumkonzentration erwies 
sich das calcithaltige B30CK20 in den zellbiologischen Untersuchungen als geeignet, die Be-
arbeitung und Charakterisierung fortzusetzen. Überraschenderweise wies das calcithaltige 
B30CK20 eine doppelt so starke Proliferation der hMSC/Osteoblasten auf, obwohl es eine 
ähnliche extrazelluläre Calciumkonzentration im umgebenden Medium bewirkte wie B30 ohne 
zusätzliche Mineralphase (Abbildung 4.13a, b; Abbildung 4.14a, b). Diese Beobachtung erwies 
sich als Effekt des direkten Zell/Material-Kontaktes (Abschnitt 5.4.1.1, Abbildung 5.2). Die Sti-
mulation der Proliferation von hMSC/Osteoblasten durch die Freisetzung von Calciumionen 
aus dem dreiphasigen Verbundwerkstoff stellt demnach einen Vorteil des calcithaltigen 
B30CK20 gegenüber anderen Xerogelzusammensetzungen (B30, B30H20) dar. Als richtungs-
weisend für die osteogene Differenzierung erwies sich die extrazelluläre Calciumkonzentra-
tion. Das zweiphasige B30 und das dreiphasige, calcithaltige B30CK20 bewirkten demnach 
nicht nur ähnliche extrazelluläre Calciumkonzentrationen im physiologischen Bereich, sondern 
auch ähnliche ALP-Aktivitäten (Abbildung 4.13c; Abbildung 4.14c). Dies stellt einen Fortschritt 
im Vergleich zu der Probenmodifikation mit Hydroxylapatit B30H20 dar, die nicht nur deutlich 
geringere Calciumkonzentrationen im Medium erzielte, sondern auch verringerte ALP-
Aktivitäten. 
Die mit der vorliegenden Arbeit entwickelten calcithaltigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
(B30CK20) erwiesen sich nicht nur in Bezug auf hMSC/Osteoblasten als vorteilhaft gegenüber 
zweiphasigen Xerogelen (B30) und hydroxylapatithaltigen Xerogelen (B30H20). In der vorlie-
genden Arbeit wurde erstmals die osteoklastäre Resorption der Silikat/Kollagen-Xerogele fest-
gestellt. Grundsätzlich wurde mittels cLSM auf allen drei Xerogelmodifikationen die Fusion der 
hMz zu mehrkernigen Zellen beobachtet, die auch hinsichtlich ihrer Zellmorphologie keine er-
sichtlichen Unterschiede in Abhängigkeit von der Xerogelzusammensetzung aufwiesen 
(Abbildung 4.18c, g, k). Dahingegen erwies sich die Xerogelzusammensetzung als entschei-
dend für die Resorption des Verbundwerkstoffs. Mit Calcit als dritter Phase in den Silikat/Kol-
lagen-Xerogelmonolithen wurden weitreichende, osteoklastär resorbierte Bereiche sichtbar 
(Abbildung 4.19e). Andere Xerogelzusammensetzungen zeigten nahezu keine Resorption, 
wie B30H20 mit Hydroxylapatit als dritter Phase (Abbildung 4.19c) oder resorbierte Bereiche 
mit geringem Ausmaß wie das zweiphasige B30 (Abbildung 4.19a). Das calcithaltige B30CK20 
bewirkte zudem eine höhere osteoklastäre Aktivität hinsichtlich der biochemisch gemessenen 
Enzyme im Vergleich zu B30 und B30H20 (TRAP 5b, CTSK; Abbildung 4.17). Die Entwicklung 
osteoklastärer Zellen sowie die osteoklastäre Aktivität und Funktionalität sind keine uner-
wünschten Reaktionen. Sie sind ein Indiz dafür, dass das Biomaterial in den Resorptionspro-
zess der Remodellierung eingebunden werden kann und bildet gleichzeitig die Grundlage für 
eine indirekte Stimulation von Osteoblasten. Während Osteoklasten das Knochenersatzmate-
rial degradieren und Abbauprodukte resorbieren, können sie Substanzen freisetzen, die Oste-
oblasten und deren Vorläuferzellen wiederum positiv beeinflussen können. Die osteoklastäre 
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Vitalität und Aktivität schafft somit auch die Grundlage für den cross talk zwischen Osteoblas-
ten und Osteoklasten, der für eine Knochenneubildung erforderlich ist. 
Eine wichtige Rolle für die Heilung des Knochens spielt, neben der Reaktion der Osteoblasten 
und Osteoklasten, auch die Immun- und Makrophagenreaktion [48,49]. Die Stimulation einer 
angemessenen Immunreaktion kann sich wiederum förderlich auf die Osteogenese und die 
Vaskularisierung des Defektbereiches auswirken [46]. Auf der Xerogeloberfläche kultivierte 
hMz/Makrophagen setzten die proinflammatorischen Zytokine IL-1β, IL-6, IL-12p70 und TNF-α 
sowie das antiinflammatorische IL-1RA in höheren Mengen frei, wenn es sich um das calcit-
haltige B30CK20 handelte anstelle der zweiphasigen Xerogelmodifikation B30 oder der drei-
phasigen Modifikation mit Hydroxylapatit B30H20 (Abbildung 4.20). Die Freisetzung proin-
flammatorischer Zytokine ist keine prinzipiell unerwünschte Reaktion. Trotz ihres entzündli-
chen Charakters können diese Zytokine die Knochenheilung initiieren [42,46]. Für eine Im-
munreaktion, die zur Stimulation der Osteogenese beiträgt, ist die Kombination der Zytokine 
in angemessenen Konzentrationen in Verbindung mit dem richtigen Timing entscheidend [46]. 
Diese komplexe in vivo-Situation, die nicht nur durch hMz/Makrophagen, sondern auch durch 
dendritische Zellen, T-Zellen sowie weitere Immunzellen beeinflusst ist, lässt sich anhand von 
in vitro-Ergebnissen nur eingeschränkt bewerten. Erst eine in vivo-Studie kann letztlich zeigen, 
ob es sich bei dem ausgeschütteten „Zytokincocktail“ der hMz/Makrophagen sowie durch wei-
tere Immunzellen als Reaktion auf die Xerogele um eine angemessene Immunreaktion han-
delt, die sich positiv auf die Knochenheilung auswirkt. 
Basierend auf den Ergebnissen der in vitro-Untersuchungen macht die Modifikation der Sili-
kat/Kollagen-Xerogele mit der zusätzlichen Mineralphase Calcit die Verbundwerkstoffe zu ei-
nem potentiellen Kandidaten, um die Knochenneubildung in vivo zu fördern. Verglichen mit 
der Xerogelmodifikation mit Hydroxylapatit hat die Calcitmodifikation eine deutliche stimulie-
rende Wirkung auf hMSC/Osteoblasten. Diese wurden in vitro sowohl in ihrer Proliferation als 
auch ihrer Differenzierung angeregt, was die Voraussetzung schafft, eine extrazelluläre Matrix 
zu synthetisieren, die später mineralisiert werden kann, um schließlich neuen Knochen zu bil-
den [87]. Entsprechend der Ausführungen im Stand des Wissens (Abschnitt 2.2.1) wird die 
Stimulation der Knochenneubildung nicht nur für Knochenersatzmaterialien gefordert, die in 
Defekte knochengesunder Patienten eingebracht werden sollen. Die materialseitige Stimula-
tion der Knochenneubildung ist im Falle eines osteoporotischen Knochenstatus besonders er-
strebenswert, da dieser Knochen einer eingeschränkten Frakturheilung unterliegt. Je nach Typ 
der Osteoporose ergibt sich neben der Forderung nach einer stimulierten Knochenneubildung 
ein unterschiedlicher Bedarf der osteoklastären Reaktion. Während im Falle einer high turno-
ver-Osteoporose die Notwendigkeit nach einer moderaten Reduktion des osteoklastär gesteu-
erten Knochenabbaus besteht, sollte im Falle einer low turnover-Osteoporose die Gesamtpo-
pulation der Zellen (Osteoblasten und Osteoklasten) erhöht werden (Abschnitt 2.1.5, Ab-
schnitt 2.2.1). Aus in vitro-Untersuchungen ging hervor, dass das calcithaltige B30CK20 im 
Vergleich zu der zweiphasigen Xerogelmodifikation B30 sowie zu der Modifikation mit Hydro-
xylapatit B30H20 die osteoklastäre Aktivität zwar fördert, jedoch nicht in Bezug auf eine pro-
benfreie Referenz. Auf Basis einer indirekten in vitro-Zellkultivierung wurde gezeigt, dass die 
Aktivität osteoklastentypischer Enzyme wie TRAP 5b und CTSK geringer war, wenn die 
hMz/Osteoklasten in Gegenwart der Xerogele anstatt probenfrei, nur mit Medium, kultiviert 
wurden (Abbildung 4.16). Insgesamt bleibt nach den in vitro-Untersuchungen damit offen, ob 
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und in welchem Ausmaß das calcithaltige B30CK20 in vivo in einem Defekt des osteoporoti-
schen Knochens den osteoklastären Abbau derart reduzieren kann, dass die Knochenbildung 
überwiegt und/oder ob und in welchem Ausmaß Osteoklasten materialseitig gefördert werden. 
Der Fortführung dieser Fragestellung widmet sich Abschnitt 5.1.3, in dem die Ergebnisse einer 
in vivo-Studie am krankheitsrelevanten Tier diskutiert werden. Aus den Ergebnissen dieser 
in vivo-Studie soll eine Aussage darüber getroffen, wie geeignet Silikat/Kollagen-Xerogele mit 
Calcit als dritter Phase tatsächlich für den Knochenersatz sind. 
5.1.1.2 Strontiumminerale als dritte Phase in Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen 
Wie im Stand des Wissens (2.2.3.1) beschrieben, haben nicht nur Calciumionen eine stimu-
lierende Wirkung auf die Proliferation und Differenzierung von Osteoblasten, sondern auch 
Strontiumionen. Unter der Zielstellung, die Proliferation und osteogene Differenzierung von 
hMSC zu fördern, sollten Verbundwerkstoffe entwickelt werden, die neben Silikat und Kollagen 
auch eine strontiumhaltige Mineralphase enthalten. Ähnlich wie für die calciumhaltigen Sili-
kat/Kollagen-Xerogelmonolithe sollte die zelluläre Stimulation mit Hilfe der Strontiumionen er-
folgen, die aus dem Verbundwerkstoff freigesetzt werden. In Analogie zu den Calciumminer-
alphasen Hydroxylapatit und Calcit wurden auch für die Strontiummineralphasen Phosphate 
und Carbonate in die Materialentwicklung einbezogen, um perspektivisch starke Unterschiede 
in den Degradationseigenschaften und folglich in der Freisetzung der Kationen zu erzielen 
(Tabelle 2.1, Abschnitt 2.2.3.1). 
Die in vitro-Charakterisierung der Freisetzung von Strontiumionen zeigte, dass bei Inkubation 
in physiologische Salzlösung (0,9 %-ige NaCl-Lösung) beide dreiphasigen Silikat/Kollagen-
Xerogelmonolithe - mit Strontiumphosphat (B30SP20) und mit Strontiumcarbonat (B30SK20) 
als Mineralphase - Strontiumionen freisetzten. Erwartungsgemäß fiel dies für das carbonathal-
tige B30SK20 stärker aus (etwa 30 %) als für das phosphathaltige B30SP20 (Abbildung 4.8a). 
Auch im Zellkulturmedium zeigte sich eine verstärkte Freisetzung von Strontiumionen aus 
B30SK20 (0,3-0,6 mM) verglichen mit der deutlich schwächeren Freisetzung aus dem phos-
phathaltigen B30SP20 (0,02 mM) (Abbildung 4.9b). Die Konzentrationsbereiche an Strontiumi-
onen, die im Zellkulturmedium durch die Inkubation der Xerogelmodifikationen B30SP20 und 
B30SK20 eingestellt wurden, ließen stimulierende Effekte auf hMSC/Osteoblasten 
[196,203,216] sowie hemmende Effekte auf die osteoklastäre Degradation und Resorption 
[184,192] erwarten. 
Die Freisetzung von Strontiumionen aus den Xerogelmonolithen und die Bioaktivität der stron-
tiumhaltigen Materialien sind zwei parallel ablaufende Prozesse. Die Bioaktivität der stronti-
umhaltigen Materialien äußerte sich sowohl in der Calciumphosphatschicht, die sich auf der 
Oberfläche der Monolithe ausgebildet hatte (Abbildung 4.10h, k), als auch im Entzug von Cal-
ciumionen aus der umgebenden Flüssigkeit (Abbildung 4.9a). Infolge der Bioaktivität wurde 
die Calciumkonzentration von mSBF sowie des Zellkulturmediums über den gesamten 28-tä-
gigen Versuchszeitraum stetig abgesenkt. Insbesondere initial reduzierten B30SP20 und 
B30SK20 die Calciumkonzentration des umgebenden Zellkulturmediums stark (auf 0,5 mM 
bzw. 0,9 mM), was sich mit zunehmender Inkubationsdauer jedoch dem Konzentrationsbe-
reich der Calciumhomöostase annäherte (1,4 mM bzw. 1,2 mM; Abbildung 4.9a). Inwiefern die 
anfänglich niedrigen extrazellulären Calciumkonzentrationen die Proliferation und osteogene 
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Differenzierung negativ beeinflussen oder ob die aus den Probekörpern freigesetzten Stronti-
umionen diese möglichen negativen Effekte kompensieren können, sollten in vitro-Zellkultur-
versuche mit hMSC/Osteoblasten zeigen. 
Die beiden strontiumhaltigen Xerogelmonolithe B30SP20 mit Strontiumphosphat und 
B30SK20 mit Strontiumcarbonat bewirkten, wie beabsichtigt, eine positive Reaktion auf 
hMSC/Osteoblasten. Im Vergleich zu ihrem jeweiligen Pendant B30H20 mit dem Calciumpho-
sphat Hydroxylapatit und B30CK20 mit dem Calciumcarbonat Calcit ließen sich sowohl eine 
gesteigerte Proliferation als auch eine gesteigerte ALP-Aktivität der Zellen auf den Xerogel-
monolithen verzeichnen (Abbildung 4.13, Abbildung 4.14). Diese Begünstigung von Prolifera-
tion und Differenzierung durch die beiden Strontiummodifikationen ist jedoch nicht allein der 
Freisetzung von Strontiumionen zuzuschreiben. Vielmehr handelt es sich um einen kombina-
torischen Effekt aus der Strontiumkonzentration in der umliegenden Flüssigkeit und der extra-
zellulären Calciumkonzentration, die sich durch die Bioaktivität der mehrphasigen Silikat/Kol-
lagen-Xerogele in der Umgebung einstellte. Auf diese Thematik soll in Abschnitt 5.4.1.2 noch 
einmal ausführlicher eingegangen werden. Insgesamt wird den strontiumhaltigen Xerogelmo-
nolithen B30SP20 und B30SK20 ein starkes osteogenes Potential zugeschrieben, was sie zu 
interessanten Kandidaten für den Knochenersatz macht. In die Bewertung für die Eignung als 
temporärer Knochenersatz floss darüber hinaus die Reaktion osteoklastärer Zellen ein, worauf 
im Folgenden eingegangen wird. 
Die strontiumhaltigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe B30SP20 und B30SK20 zeigten ne-
ben den osteogen stimulierenden Eigenschaften eine hemmende Wirkung auf die osteoklastär 
gesteuerte Resorption. Sowohl das wenig strontiumfreisetzende B30SP20 als auch das stark 
strontiumfreisetzende B30SK20 wiesen nach 21-tägiger osteoklastärer Kultur keine sichtbaren 
Resorptionslakunen auf (Abbildung 4.19g, i). Die übrigen osteoklastären Charakteristika zeig-
ten jedoch keine strontiumbedingten Veränderungen. Die Fusion der hMz zu mehrkernigen 
Zellen hatte auf beiden strontiumhaltigen Proben erfolgreich stattgefunden (Abbildung 4.18, 
dritte Spalte). Auch osteoklastenspezifische Marker wie beispielsweise die intrazelluläre 
TRAP 5b zeigten ähnliche Aktivitäten für B30SP20 und B30SK20 verglichen mit denen der 
zugehörigen strontiumfreien Xerogelmonolithe B30H20 und B30CK20 (Abbildung 4.16a, Ab-
bildung 4.17a). Die extrazelluläre Strontiumkonzentration scheint sich folglich nicht auf die in-
trazelluläre TRAP 5b-Aktivität der Zellen auszuwirken. Dies steht im Einklang mit den in der 
Literatur beschriebenen Effekten für Strontiumkonzentrationen unterhalb von 1 mM [184,192]. 
Insgesamt verhindern die strontiumhaltigen Silikat/Kollagen-Xerogele die in vitro-Osteoklasto-
genese nicht gänzlich, sondern weitestgehend nur die Resorption bzw. verzögern diese. 
Die Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe mit einem Strontiummineral als dritter Phase, ähnlich 
wie calcithaltige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe, können aufgrund ihrer Bioaktivität und 
(azellulären) Degradation als vielversprechend für den Knochenersatz eingestuft werden. Ins-
besondere Strontiumcarbonat als dritte Phase macht die Verbundwerkstoffe zu potentiellen 
Kandidaten für die Förderung der Knochenneubildung in vivo. Das strontiumcarbonathaltige 
B30SK20 war in der Lage, die Proliferation und osteogene Differenzierung der hMSC/Osteo-
blasten stärker zu stimulieren, als es bereits durch das calcithaltige B30CK20 möglich war.Die 
materialseitige Stimulation der Knochenneubildung wird besonders dann gefordert, wenn die 
Frakturheilung eingeschränkt ist, so wie im Falle der Osteoporose (Abschnitt 2.2.1). Als vor-
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teilhaft für die Anwendung in Frakturen des osteoporotischen Knochens ist vor allem die ge-
hemmte resorptive Funktionalität der hMz/Osteoklasten zu sehen. Vorzugsweise bei einer 
postmenopausalen Osteoporose könnten die strontiumhaltigen Xerogele zum Einsatz kom-
men. Der Östrogenmangel nach der Menopause führt durch erhöhte Konzentrationen regula-
torischer Zytokine zur Stimulation der Osteoklastogenese und der osteoklastären Resorption, 
was letztlich in einem Verlust an Knochenmasse resultiert [24,73,74]. Die strontiumhaltigen 
Xerogele hemmen die resorptive Wirkung der Osteoklasten, wodurch perspektivisch der Ver-
lust an Knochenmasse reduziert werden könnte. Die Aufrechterhaltung der Vitalität der Oste-
oklasten bei gleichzeitiger Hemmung ihrer resorptiven Funktionalität im Falle der strontiumhal-
tigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe entspricht der Strategie neuerer Osteoporosethera-
pien. Während bei der Standardtherapie mit klassischen Antiresorptiva wie Bisphosphonaten 
die Apoptose der Osteoklasten bewirkt wird, liegt der Fokus neuerer Therapien auf der Hem-
mung der Osteoklasten in ihrer Funktionalität und der Aufrechterhaltung ihrer Vitalität [19]. Auf 
diese Weise soll der für die Knochenneubildung notwendige cross talk zwischen Osteoblasten 
und Osteoklasten weiterhin stattfinden können (Abschnitt 2.1.5). 
5.1.2 Übergang von Xerogelmonolithen zu Granulat/Matrix-Konstrukten 
Verbundwerkstoffe auf Basis von Silikat und Kollagen in Darreichungsform der monolithischen 
Xerogele sind aussichtsreich für den Knochenersatz, da sie entsprechend der in vitro-Ergeb-
nisse die Voraussetzungen (Bioaktivität und Degradation) erfüllen, um in den Regenerations-
prozess des Knochens einbezogen werden zu können [87]. Über das Einbetten einer weiteren 
Mineralphase in die Silikat/Kollagen-Xerogele ließen sich spezifische zelluläre Reaktionen in 
vorbedachter Weise bedienen. Mit dem Ziel, Osteoblasten und deren Vorläuferzellen in deren 
Proliferation und Differenzierung zu stimulieren, war vor allem der Einsatz von Calcit oder 
Strontiumcarbonat zielführend. Hierfür sind vornehmlich die Kationen dieser Mineralphasen 
verantwortlich, die aus dem Xerogel im Zuge der Materialdegradation freigesetzt werden. Mit 
der zusätzlich eingebetteten Mineralphase lassen sich die Silikat/Kollagen-Xerogele an belie-
bige Anforderungen gezielt anpassen. Während beispielsweise ein eingebrachtes Strontium-
mineral die osteoklastär gesteuerte Degradation des gesamten Verbundwerkstoffs hemmt, be-
wirkt Calcit eine moderate Resorption des Xerogels samt Anregung beider Zellpopulationen, 
der hMSC/Osteoblasten und der hMz/Osteoklasten. 
Die monolithische Darreichungsform der Silikat/Kollagen-Xerogele weist jedoch auch Nach-
teile auf. Neben zellbeeinflussenden intrinsischen Eigenschaften soll ein Knochenersatzmate-
rial auch während der Implantation eine gute Handhabung aufweisen. Die kompakten Xero-
gelmonolithe können dieser Anforderung nicht gerecht werden. Ihre Geometrie erhalten die 
Xerogelmonolithe je nach Probengefäß und Probenvolumen während des Sol-Gel-Prozesses 
samt angeschlossener atmosphärischer Trocknung. Unter der Voraussetzung rissfrei herge-
stellter Xerogelmonolithe ist eine spanende Bearbeitung zwar möglich, jedoch mit einer gewis-
sen Ausschussrate verbunden [130]. Darüber hinaus spielt das Abbauverhalten eines Kno-
chenersatzmaterials in vivo eine entscheidende Rolle, da es als temporärer Ersatz konstruiert 
sein soll. Das Knochenersatzmaterial soll zunächst im Defekt die initiale mechanische Stabili-
tät des zu ersetzenden Gewebes übernehmen. Anschließend soll das Ersatzmaterial nach und 
nach degradieren, während das sich neu bildende Knochengewebe allmählich seine ursprüng-
lichen Funktionen, unter anderem die mechanische Stabilität, übernimmt [91]. Erste Hinweise 
5 Diskussion 
121 
darauf, dass kompakte Verbundwerkstoffe aus Silikat und Kollagen in vivo mit einer zu gerin-
gen Geschwindigkeit abgebaut werden, gibt eine vorangegangene Studie. Diese Studie von 
Ray et al. [210] wird nachfolgend analysiert, um Regulatoren darzulegen, mit deren Hilfe die 
Degradation der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe an die Anforderungen in vivo angepasst 
werden kann. 
5.1.2.1 Analyse einer vorangegangenen in vivo-Studie hinsichtlich der Degradation 
von Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen 
Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe aus der Gruppe „Biomimetische Materialien und Biomate-
rialanalytik“ des Instituts für Werkstoffwissenschaft an der Technischen Universität Dresden 
wurden bereits in einer in vivo-Studie untersucht. Diese Studie fand in Kooperation mit der 
Klinik und Poliklinik für Unfall-, Hand- und Wiederherstellungschirurgie des Universitätsklini-
kums Gießen und Marburg der Justus-Liebig-Universität Gießen im Rahmen des Sonderfor-
schungsbereichs Transregio 79 statt. In dieser durch Ray et al. 2016 publizierten Studie wur-
den kompakte Verbundmaterialien sowie makroporöse Scaffolds untersucht [210]. Für die Fer-
tigung der kompakten Verbundmaterialien wurden Silikat/Kollagen-Xerogelgranulate der 
Größe <250 µm verpresst. Die makroporösen Scaffolds beinhalteten Silikat/Kollagen-Xerogel-
granulate der Größe <120 µm, die wiederum in eine Kollagensuspension eingebracht wurden. 
Xerogelgranulate und Kollagensuspension wurden zu gleichen Massen eingebracht. Durch 
kontrolliertes Einfrieren, Gefriertrocknen, chemisches Vernetzen und erneutes Gefriertrocknen 
wurden makroporöse Scaffolds erzeugt. 
Diese in vivo-Studie an gesunden Ratten gab Aufschluss über die Degradation der verschie-
denen Materialtypen. Nach 6-wöchiger Standzeit der Tiere hatte für die kompakten Verbund-
materialien lediglich eine sehr geringe Degradation stattgefunden, während die makroporösen 
Scaffolds nahezu vollständig abgebaut wurden. Die Ursache der zu schnellen Degradation 
dieser makroporösen Scaffolds liegt in dem hohen Anteil der Kollagenphase. Das Einbringen 
von Xerogelgranulaten in eine 30 mg/mL Kollagensuspension zu gleichen Massenanteilen re-
sultiert nach Gefriertrocknung und Vernetzung in einem Kollagenscaffold mit homogen verteil-
ten, aber in geringer Anzahl vorliegenden Xerogelgranulaten. Die Makroporosität des Kolla-
genscaffolds erlaubt eine allseitige Zugänglichkeit des zu degradierenden Materials für die 
umliegende Flüssigkeit, was eine gute Voraussetzung für den Abbau des Materials bietet. Im 
Gegensatz dazu weisen die kompakten Verbundmaterialien eine sehr dichte Packung an Xe-
rogelgranulaten auf, was mit einer eingeschränkten Zugänglichkeit für Flüssigkeiten und einem 
geringen Materialabbau einhergeht. Detaillierte Aussagen zum Degradationszustand der Xe-
rogelgranulate in den makroporösen Scaffolds wurden in der von Ray et al. publizierten 
in vivo-Studie nicht gemacht [210]. 
Die ideale Degradationsgeschwindigkeit eines Knochenersatzmaterials mit den Hauptkompo-
nenten Silikat und Kollagen liegt entsprechend der in vivo-Studie von Ray et al. zwischen der 
zu schnellen Degradation der makroporösen Scaffolds und der zu langsamen Degradation der 
kompakten Verbundmaterialien [210]. Für die Fortführung der Materialentwicklung der vorlie-
genden Arbeit, mit dem Ziel, die in vivo-Degradationsgeschwindigkeit einzustellen, ergeben 
sich zunächst zwei Regulatoren: das Verhältnis zwischen Xerogelgranulaten und der sie um-
gebenden Kollagenphase sowie das Degradationsverhalten der Xerogelgranulate selbst. 
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5.1.2.2 Entwicklung von Granulat/Matrix-Konstrukten 
Die Weiterverarbeitung der monolithischen Proben zu Granulaten schuf eine Erhöhung des 
Oberfläche/Volumen-Verhältnisses und damit eine verbesserte Zugänglichkeit der Material-
oberfläche für die umliegende Flüssigkeit mit dem Zweck, die Degradation des Materials zu 
beschleunigen. Das Xerogel sollte in Darreichungsform der Granulate die Basis für das Kno-
chenersatzmaterial bilden. Die positiven Eigenschaften, die vor allem durch die Mineralphasen 
Calcit oder Strontiumcarbonat in Hinblick auf die Manipulation zellulärer Reaktionen gewonnen 
wurden, sollten im Zuge der Anpassung der Degradationsgeschwindigkeit erhalten bleiben 
(Abschnitt 5.1.1). Der Fokus der weiteren Entwicklung lag entsprechend auf der Aufrechter-
haltung der zellbeeinflussenden Eigenschaften bei gleichzeitiger Beschleunigung der in vivo-
Degradation. Weiterhin wurde berücksichtigt, dass ein Material in definierter und dem Defekt 
angepasster Geometrie für dessen Auffüllung besser geeignet ist als ein Material in Granulat-
form. Deshalb wurde eine Methode entwickelt, die Granulate einzubetten. 
Das Einbringen der Xerogelgranulate in eine Matrix aus Kollagen erwies sich als eine vielver-
sprechende Methode. Der Anteil der Kollagenmatrix wurde dabei klein gehalten, da das Xero-
gel nach wie vor die wirksame Hauptkomponente der resultierenden Granulat/Matrix-Kon-
strukte darstellt, während die Matrix bestimmungsgemäß die Granulate lediglich miteinander 
verbindet. Realisiert wurden Massenverhältnisse von Xerogelgranulat zur Kollagenmatrix von 
50:3. Damit ist der Anteil an Xerogelgranulaten etwa 17-mal so groß wie bei den Vorläufern, 
den makroporösen Scaffolds, die Ray et al. für ihre Publikation verwendeten [210]. Es stand 
somit ein Knochenersatzmaterial zur Verfügung, das eine bessere Handhabbarkeit bei einer 
Operation aufweist als lose Granulate und trotzdem die osteogen stimulierenden Eigenschaf-
ten der Xerogele auch im Verbund beibehält, wie nachfolgend diskutiert wird. 
Die Zielsetzung, die osteogen stimulierenden Eigenschaften der Xerogelmonolithe, die vor al-
lem mit dem Einbetten von Calcit oder Strontiumcarbonat als dritter Phase erreicht wurden, 
auch für Xerogelgranulate in einem Verbund beizubehalten, stellte eine Herausforderung dar. 
Mit dem Übergang vom Monolithen zu den Granulat/Matrix-Konstrukten waren zusätzliche 
Verarbeitungsschritte verbunden, sodass die stimulierenden Eigenschaften auf Osteoblasten 
und deren Vorläuferzellen möglicherweise beeinträchtigt werden konnten. Die zelluläre Reak-
tion zeigt sich bevorzugt von der extrazellulären Calciumkonzentration beeinflusst, weshalb 
die Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte sowie ihre Calciumfreisetzung entscheidend 
sind. Mit dem ersten Verarbeitungsschritt, dem Granulieren der Monolithe zu Partikeln ver-
schiedener Größen (<125 µm, 125-425 µm und 425-710 µm), können perspektivisch kürzere 
Diffusionswege für Kationen (und Anionen) verbunden werden, die in die flüssige Umgebung 
diffundieren, um diese anzureichern. Andererseits bieten Xerogelgranulate mit ihrer ungleich-
mäßigen und kantigen Gestalt (Abbildung 4.21) zahlreiche potentielle heterogene Keimbil-
dungsstellen für die Ausbildung einer Calciumphosphatschicht im Zuge der Bioaktivität. In ei-
nem weiteren Verarbeitungsschritt werden die Xerogelgranulate in eine kollagene Matrix ein-
gebracht, die sich ebenfalls auf das Kationenbindungs- und -freisetzungsverhalten auswirken 
kann. So musste für die Granulat/Matrix-Konstrukte gezeigt werden, inwiefern die Kollagen-
matrix die Bioaktivität der Xerogelgranulate beeinflusst und ob die Kationenfreisetzung unge-
hindert ablaufen kann. Mit dem Einbetten der Xerogelgranulate in die Kollagenmatrix ist auch 
der Kontakt mit einer Flüssigkeit, der Vernetzungslösung (EDC/NHS in Ethanol), verbunden, 
der zu einer frühzeitigen und unerwünschten Ionenfreisetzung führen kann. Selbiges gilt auch 
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für die notwendigen Spülschritte mit Wasser, um die Reste des für Zellen toxischen EDC/NHS 
zu entfernen. 
Welchen Einfluss die Verarbeitung der Xerogelmonolithe zu Granulat/Matrix-Konstrukten auf 
die für ein Knochenersatzmaterial wichtigen Eigenschaften - Bioaktivität, Degradation und die 
Stimulation osteoblastärer Zellen - hat, wurde in verschiedenen in vitro-Experimenten unter-
sucht. Zunächst erfolgte die Betrachtung der Calciumkonzentration, die sich bei Inkubation der 
Granulat/Matrix-Konstrukte in verschiedenen physiologischen Medien einstellte. Die Bioaktivi-
tät der Granulat/Matrix-Konstrukte wirkt sich auf die extrazelluläre Calciumkonzentration aus, 
welche wiederum die Reaktion von hMSC/Osteoblasten maßgeblich beeinflusst. Die Absen-
kung der Calciumkonzentration des umgebenden Mediums fiel in Abhängigkeit von der im 
Xerogel enthaltenen zusätzlichen Mineralphase (Hydroxylapatit, Calcit oder keine) moderat 
aus, sodass sich über den gesamten 28-tägigen Beobachtungszeitraum Konzentrationen im 
Bereich der Calciumhomöostase (1,1-1,3 mM) bzw. darüber einstellten. Der für die Monolithe 
kritisch zu bewertende, initial starke Calciumentzug aus der umliegenden Flüssigkeit konnte 
mit den Granulat/Matrix-Konstrukten unabhängig von der zusätzlichen Mineralphase im Xero-
gel verhindert werden. Zur Ausbildung einer ausgeprägten Calciumphosphatschicht auf der 
Oberfläche kam es trotz des moderat geringen Calciumentzugs. Die mit der Einbettung von 
Calcit erzielte kontinuierliche Calciumfreisetzung aus dem Xerogel konnte für die Granu-
lat/Matrix-Konstrukte nur zeitweilig erhalten bleiben. Granulat/Matrix-Konstrukte 
GrB30CK20/Coll, deren Hauptkomponente calcithaltige Xerogelgranulate sind, setzten ähnlich 
wie die calcithaltigen Xerogelmonolithe (B30CK20) im gleichen Zeitraum die 4,5-fache Menge 
an Calcium in eine physiologische Salzlösung (0,9 %-ige NaCl-Lösung) frei wie ihre hydroxyla-
patithaltigen Pendants GrB30H20/Coll (Abbildung 4.23a). Die Calciumfreisetzung aus den Xe-
rogelgranulaten konnte folglich auch durch die Kollagenmatrix hindurch nahezu ungehindert 
ablaufen. Jedoch nahm die Freisetzung mit jedem Mediumwechsel immer weiter ab, bis sie 
nach 2-wöchiger Inkubationszeit gänzlich erlosch. Dies äußerte sich auch in calcium- und 
phosphathaltigen Medien (mSBF, Zellkulturmedium), in denen nur initial die bioaktivitätsbe-
dingte, leichte Absenkung der Calciumkonzentration von der Calciumfreisetzung aus der Cal-
citphase der Xerogelgranulate überlagert wurde (Abbildung 4.23b, c). Verantwortlich hierfür ist 
die stattgefundene Freisetzung von Calciumionen in die Vernetzungs- und Spüllösungen noch 
vor der eigentlichen Inkubation in physiologische Medien. 
Der Übergang vom Monolithen zu den Granulat/Matrix-Konstrukten und das damit verbundene 
veränderte Calciumbindungs- (Bioaktivität) und -freisetzungsverhalten wirkte sich insgesamt 
positiv auf die Eignung der Xerogele als Knochenersatzmaterialien aus. So konnte mit Hilfe 
der Granulat/Matrix-Konstrukte eine insgesamt stärkere osteogene Differenzierung von 
hMSC/Osteoblasten erzielt werden als es mit den Monolithen der Fall war. Bei gleicher Xero-
gelzusammensetzung wiesen Zellen auf den Granulat/Matrix-Konstrukten höhere ALP-
Aktivitäten auf als Zellen auf den Monolithen (Abbildung 4.14c, Abbildung 4.26b). In Hinblick 
auf die Stimulation der osteogene Differenzierung bietet die Darreichungsform der Granu-
lat/Matrix-Konstrukte folglich einen Vorteil gegenüber den Monolithen. Die Proliferation von 
hMSC/Osteoblasten auf den Granulat/Matrix-Konstrukten wurde hingegen als nachteilig be-
wertet, da die Proliferation erst nach 14-tägiger Kultivierung einsetzte. Vermutlich liegt die Ur-
sache hierfür in der granulatgeprägten Oberflächentopographie der Granulat/Matrix-Kon-
strukte, die den Zell/Zell-Kontakt behindert, was sich wiederum nicht förderlich auf die Prolife-
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ration der Zellen auswirkt [217]. Nichtsdestotrotz waren hMSC/Osteoblasten auf den Granu-
lat/Matrix-Konstrukten generell in der Lage zu proliferieren. In Kombination mit den gesteiger-
ten ALP-Aktivitäten der Zellen gegenüber den ALP-Aktivitäten von Zellen auf Monolithen wur-
den Xerogele in Darreichungsform der Granulat/Matrix-Konstrukte als besser geeignete Kno-
chenersatzmaterialien betrachtet. Darüber hinaus wurde mit den Granulat/Matrix-Konstrukten 
eine höhere osteoklastäre Aktivität als mit den Monolithen bewirkt. Die Aktivitäten der in-
tra- und der extrazellulären TRAP 5b von hMz/Osteoklasten auf den Granulat/Matrix-Konstruk-
ten war um ein Vielfaches höher als von Zellen auf Monolithen gleicher Xerogelzusammenset-
zung (Abbildung 4.17; Abbildung 4.27a, d). TRAP 5b ist nicht nur ein spezifischer Marker für 
den osteoklastären Phänotypen, die extrazelluläre Enzymaktivität der TRAP 5b wird auch mit 
der Resorption kollagenhaltiger Materialien in Verbindung gebracht [218]. Folglich ist die ext-
razelluläre TRAP 5b-Aktivität ein Hinweis darauf, dass das Granulat/Matrix-Konstrukt stärker 
als ein Xerogelmonolith in den Resorptionsprozess der Remodellierung eingebunden werden 
kann, was generell keine unerwünschte Reaktion ist. Letztlich kann nur durch eine in vivo-Stu-
die geklärt werden, ob und in welchem Ausmaß Osteoklasten materialseitig gefördert werden, 
sodass es in der Umgebung der Granulat/Matrix-Konstrukte vermehrt zur Resorption kommt 
und/oder ob die Knochenneubildung gegenüber dem Abbau des umliegenden Knochengewe-
bes überwiegt. 
Mit den Granulat/Matrix-Konstrukten wurden Knochenersatzmaterialien entwickelt, die hin-
sichtlich der Simulation von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen sowie hinsichtlich der 
Handhabung während einer Operation Vorteile gegenüber der monolithischen Darreichungs-
form der Xerogele aufweisen. Granulat/Matrix-Konstrukte als Knochenersatzmaterialien bieten 
zudem weitere Parameter, um auf die zelluläre Reaktion Einfluss nehmen zu können: die Zu-
sammensetzung der enthaltenen Xerogelgranulate, die Granulatgröße und Granulatgrößen-
verteilung sowie der Beladungsgrad der Granulat/Matrix-Konstrukte an Granulaten. Auf die 
Zusammensetzung der Xerogelgranulate sowie auf deren Größe soll in den beiden nachfol-
genden Abschnitten eingegangen werden. 
5.1.2.3 Variation der Granulatzusammensetzung in Granulat/Matrix-Konstrukten 
Die Zusammensetzung der Xerogele ist ein wichtiger Regulator, um spezifische zelluläre Re-
aktionen in vorbedachter Weise zu initiieren. Für die monolithische Darreichungsform der 
mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogele wurde in Abschnitt 5.1.1 aufgezeigt und diskutiert, 
wie mit Hilfe einer zu Silikat weiteren Mineralphase auf die Reaktion von Osteoblasten und 
Osteoklasten sowie deren Vorläuferzellen materialseitig Einfluss genommen werden kann. Die 
damit verbundene Stimulation der Knochenneubildung, die essentiell für die Defektheilung ist, 
ist eine wichtige Forderung, die ein Knochenersatzmaterial erfüllen soll. Die Zusammenset-
zung der Xerogele erwies sich auch im Falle der Granulat/Matrix-Konstrukte als maßgeblicher 
Regulator, um zelluläre Reaktionen in vorbedachter Weise einstellen zu können. Im Zuge der 
Materialentwicklung wurde die Zusammensetzung der Xerogelgranulate in unterschiedlicher 
Weise variiert. Einerseits wurde, unter Beachtung des mit den Xerogelmonolithen erzielten 
Erfolges, die zu Silikat zusätzliche Mineralphase in den Xerogelen variiert. Andererseits er-
folgte eine Abwandlung der Materialien hinsichtlich der organischen Komponente in den Xe-
rogelen. Im Folgenden sollen beide Parameter auf ihr Potential hin bewertet werden, um zel-
luläre Reaktionen gezielt beeinflussen zu können. 
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Variation der Calciummineralphase 
In Hinblick auf das Ziel, die Materialien in einem osteoporotischen Tiermodell auf ihre Wirkung 
in vivo zu testen, musste aufgrund der begrenzten Anzahl an Versuchstieren eine Vorauswahl 
stattfinden. In vitro erwiesen sich sowohl die calcit- als auch die strontiumhaltigen Materialien 
als vielversprechend für die Stimulation der Defektheilung. Die Wahl fiel auf die calcithaltigen 
Verbundwerkstoffe, denen als Referenz eine Hydroxylapatitmodifikation diente. Aus dem Ver-
gleich von Xerogelen mit Hydroxylapatit und mit Calcit ergeben sich Informationen über die 
Rolle der Calciumionen in vivo. Die Wirkung von Strontiumionen ist in vivo bereits hinreichend 
untersucht worden, nicht zuletzt für Strontiumranelat, das in der Osteoporosetherapie verab-
reicht wird und systemisch wirkt (Abschnitt 2.1.5). Darüber hinaus kann mit Hilfe der hydro-
xylapatit- und calcithaltigen Xerogele auch der Einfluss der Anionen in der Mineralphase bei 
gleichem Kation (Calcium) in vivo herausgearbeitet werden. Für die in vivo-Studie und die zu-
gehörigen in vitro-Experimente wurde folglich auf strontiumhaltige Xerogelmodifikationen ver-
zichtet. 
Auf die Spezifika zur Bioaktivität und Calciumfreisetzung der calcithaltigen Xerogele im Über-
gang von den Monolithen zu den Granulat/Matrix-Konstrukten wurde im vorangegangenen 
Abschnitt 5.1.2.2 bereits eingegangen. Kurz zusammengefasst fiel die Absenkung der extra-
zellulären Calciumkonzentration für alle Granulat/Matrix-Konstrukte moderat aus, sodass sich 
über den gesamten 28-tägigen Beobachtungszeitraum Konzentrationen im Bereich der Calci-
umhomöostase (1,1-1,3 mM) bzw. darüber einstellten. Im Falle der beiden dreiphasigen Xero-
gelmodifikationen war der bioaktivitätsbedingte Calciumentzug aus der Umgebung von einer 
Calciumfreisetzung überlagert. Diese kam jedoch nach 2-wöchiger Inkubation in ein flüssiges 
Medium allmählich zum Erliegen, wenn es sich bei der Calciummineralphase um Calcit han-
delte (Abbildung 4.23). Die Calciumfreisetzung aus der Hydroxylapatitmodifikation war ohne-
hin recht gering. Folglich war die extrazelluläre Calciumkonzentration infolge der Inkubation 
der Granulat/Matrix-Konstrukte von deren Bioaktivität geprägt (Abbildung 4.24). Für die Mate-
rialentwicklung und die geplante Testung in einer in vivo-Studie kam dementsprechend die 
Frage auf, ob die osteogen stimulierenden Eigenschaften der calcithaltigen Xerogele gegen-
über den hydroxylapatithaltigen Xerogelen auch im Falle der Granulat/Matrix-Konstrukte auf-
treten würden, auch wenn beide Modifikationen ab einer 14-tägigen Inkubation in Zellkultur-
medium gleiche extrazelluläre Calciumkonzentrationen bewirkten. 
Unter der Voraussetzung, dass die Granulat/Matrix-Konstrukte aus Xerogelgranulaten gleicher 
Granulatgröße bzw. gleicher Größenverteilung sowie mit gleichem Kollagenanteil der Matrix 
gefertigt waren, zeigten diese ähnliche Trends in der Proliferation und osteogenen Differen-
zierung von hMSC/Osteoblasten wie die Monolithe gleicher Xerogelzusammensetzung. So 
wiesen Granulat/Matrix-Konstrukte aus calcithaltigen Xerogelgranulaten (GrB30CK20/Coll) im 
Vergleich zu ihren hydroxylapatithaltigen Pendants (GrB30H20/Coll) eine gesteigerte osteo-
gene Differenzierung von hMSC/Osteoblasten auf (Abbildung 4.26b). Hierbei soll insbeson-
dere der Fokus auf die mehr als doppelt so hohe ALP-Aktivität der hMSC/Osteoblasten nach 
28-tägiger Kultivierung auf dem calcithaltigen GrB30CK20/Coll gelenkt werden. Im Vergleich 
zur monolithischen Darreichungsform bewirkte die Calcitmodifikation der Granulat/Matrix-Kon-
strukte damit eine deutlichere Steigerung der ALP-Aktivität in Bezug auf die Hydroxylapatitmo-
difikation (Abbildung 4.14c). Die osteogen stimulierenden Eigenschaften der calcithaltigen Xe-
rogele gegenüber den hydroxylapatithaltigen Xerogelen traten folglich auch im Falle der Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte auf, trotz gleicher extrazellulärer Calciumkonzentrationen, die sich ab 
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einer 14-tägigen Inkubation für GrB30CK20/Coll und GrB30H20/Coll im Zellkulturmedium ein-
gestellt hatten. Dies unterstützt die gute Eignung des calcithaltigen Xerogels in der Darrei-
chungsform der Granulat/Matrix-Konstrukte als Knochenersatzmaterial. 
Die Variation der Mineralphase, die in die Silikat/Kollagen-Xerogele eingebettet wurde, ist auch 
im Falle der Granulat/Matrix-Konstrukte nutzbar, um die Aktivität von hMz/Osteoklasten zu 
regulieren. In Analogie zu den Monolithen wurden auch für die Granulat/Matrix-Konstrukte be-
vorzugt osteoklastentypische Enzyme wie TRAP 5b, CTSK und CA II exprimiert, wenn ihnen 
ein calcithaltiges Xerogel anstatt ein hydroxylapatithaltiges Xerogel zugrunde lag (Abbildung 
4.27). Diese Enzyme gelten nicht nur als Marker für das Entwicklungsstadium des osteoklastä-
ren Phänotyps, diese Enzyme, darunter CTSK, sind auch essentiell für den Abbau organischer 
Materialkomponenten. Folglich sind sie ein Hinweis darauf, dass das Granulat/Matrix-Kon-
strukt in den Resorptionsprozess der Remodellierung eingebunden werden kann, was eine 
generell erwünschte Reaktion ist. Ausgehend von den in vitro-Ergebnissen ist die Variation 
der Mineralphase folglich auch für Granulat/Matrix-Konstrukte ein Regulator, um die osteo-
klastäre Reaktion gezielt einstellen zu können. 
Über die Variation der anorganischen Phase der Xerogele in den Granulat/Matrix-Konstrukten 
ist es möglich, auf die Reaktion der Knochenzellen Einfluss zu nehmen. Ähnlich wie bereits in 
Abschnitt 5.1.1 für die Xerogelmonolithe diskutiert, erwiesen sich Granulat/Matrix-Konstrukte 
aus Xerogelen mit Calcit als dritter Phase sowohl in Bezug auf hMSC/Osteoblasten als auch 
in Bezug auf hMz/Osteoklasten als stimulierend gegenüber Xerogelen mit Hydroxylapatit. 
Variation der Kollagenphase 
In der vorliegenden Arbeit wurde noch eine weitere Variation der Xerogelzusammensetzung 
vorgenommen. Neben dem Einbringen der Calciummineralphase (Hydroxylapatit oder Calcit) 
erwies sich auch eine Veränderung der organischen Komponente als interessanter Entwick-
lungsschritt. Der typische Xerogelherstellungsprozess beinhaltet eine Gammabestrahlung des 
gesamten Verbundwerkstoffs mit 25 kGy zum Zweck der Sterilisation. Aus einem weiteren 
Zweig der Materialentwicklung, der in der vorliegenden Arbeit nicht ausführlicher als an dieser 
Stelle thematisiert werden soll, entstand die Idee der Verwendung von gammabestrahltem 
Kollagen (25 kGy), das in den Sol-Gel-Prozess zur Herstellung der Xerogele eingebacht wer-
den sollte. Der Ursprung dieser Idee lag in der Herausforderung, dass unter gewissen Um-
ständen eine Gammabestrahlung der Xerogele nicht möglich ist. Dies war beispielsweise der 
Fall, als Bortezomib, ein Proteasominhibitor zur Behandlung des Multiplen Myeloms, in den 
Xerogelen immobilisiert und anschließend aus ihnen wieder freigesetzt werden sollte [219]. 
Bortezomib ist sensitiv gegenüber Gammastrahlung, da sie seine Wirksamkeit verändert. Für 
in vitro-Zellkulturversuche sowie für spätere in vivo-Studien war es notwendig, die wirkstoffbe-
ladenen Xerogele als sterile Probekörper vorliegen zu haben. Es entstand die Idee einer ste-
rilen Herstellungsweise, sodass die Xerogele in aseptischer Arbeitsweise, unter einer sterilen 
Laminarflowbox mit sterilfiltrierten oder autoklavierten Lösungen sowie mit sterilen Geräten 
erzeugt wurden. Das bovine Kollagen wurde mittels Gammabestrahlung sterilisiert, da Auto-
klavieren aufgrund der Hitzeentwicklung eine offensichtliche Schädigung des Kollagens zur 
Folge gehabt hätte. Alle vorangegangenen Verarbeitungsprozesse vom Tropokollagen zum 
fibrillierten, dialysierten und lyophilisierten Kollagen wurden beibehalten. Für die Materialent-
wicklung der vorliegenden Arbeit blieb die Verwendung von gammabestrahltem Kollagen, das 
zur Xerogelherstellung verwendet wurde und die Frage nach den Effekten dieser Variation der 
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Organik auf die Xerogeleigenschaften, zelluläre Reaktionen und die Eignung für den Knochen-
ersatz. 
Die Variation der Xerogelzusammensetzung in Granulat/Matrix-Konstrukten durch die Ver-
wendung von gammabestrahltem Kollagen anstelle von unbehandeltem Kollagen äußerte sich 
in einem unterschiedlichen Maß der Kollagenfreisetzung. Bei ansonsten gleicher Zusammen-
setzung der Xerogelgranulate und einem identischen Anteil der Kollagenmatrix setzte die Mo-
difikation auf Basis von gammabestrahltem Kollagen sowohl initial als auch über 28 Tage hin-
weg stärker Kollagen frei als Proben aus unbehandeltem Kollagen (Abbildung 4.22). Die fast 
doppelt so hohe Kollagenfreisetzung aus den Granulat/Matrix-Konstrukten auf Basis von 
gammabestrahltem Kollagen lässt sich anhand der strahlungsinduzierten Degradation mole-
kularer Strukturen des Kollagens erklären [220]. 
Neben dem gesteigerten physikochemischen Abbau der Granulat/Matrix-Konstrukte auf Basis 
von gammabestrahltem Kollagen - in Bezug auf die Freisetzung kollagener Degradationspro-
dukte - legte das gammabestrahlte Kollagen auch die Basis für einen perspektivisch gestei-
gerten osteoklastären Abbau. Osteoklastäre Zellen, die auf der Oberfläche der Granulat/Mat-
rix-Konstrukte mit Xerogelgranulaten aus gammabestrahltem Kollagen (GrB30H20*/Coll, 
GrB30CK20*/Coll) kultiviert wurden, wiesen deutlich erhöhte Aktivitäten der osteoklastenspe-
zifischen Enzyme TRAP 5b, CTSK und CA II im Vergleich zu Zellen auf Proben aus unbehan-
deltem Kollagen (GrB30H20/Coll, GrB30CK20/Coll) auf (Abbildung 4.27). Dies ist ein Indiz für 
eine gesteigerte osteoklastäre Aktivität. CTSK ist neben MMP-1 während der Remodellierung 
des Knochens für den Abbau organischer Materialkomponenten verantwortlich. Im Falle von 
gammabestrahltem Kollagen in den Granulaten der Granulat/Matrix-Konstrukte ist die CTSK-
Aktivität teilweise mehr als doppelt so hoch im Vergleich zu Proben aus unbehandeltem Kol-
lagen. Perspektivisch ergibt sich hieraus ein stärkeres Eingebundensein in den Resorptions-
prozess der Remodellierung. Auf der Basis der in vitro-Ergebnisse ist auch eine verstärkte 
enzymatische Degradation durch die von den hMz/Osteoklasten exprimierten Enzyme denk-
bar. 
Durch die Verwendung von gammabestrahltem Kollagen in den Xerogelen der Granulat/Mat-
rix-Konstrukte bestand auch die Möglichkeit, auf hMSC/Osteoblasten einzuwirken. So erziel-
ten Granulat/Matrix-Konstrukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen eine stärkere oste-
ogene Differenzierung der hMSC/Osteoblasten verglichen mit den Proben aus unbehandeltem 
Kollagen (ALP-Aktivität, Abbildung 4.26b). Trotz der gleichzeitig verringerten Proliferation der 
Zellen (Abbildung 4.25a, Abbildung 4.26a) wird das osteogene Potential der Granulat/Matrix-
Konstrukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen als gesteigert gegenüber den Granu-
lat/Matrix-Konstrukten aus unbehandeltem Kollagen bewertet. Durch den Einsatz von gamma-
bestrahltem Kollagen wird dem bislang vielversprechenden Kandidaten, dem calcithaltigen 
Granulat/Matrix-Konstrukt, ein weiterer Vorzug für die Defektheilung zugeschrieben. 
Ein zusätzlicher Vorteil des Einsatzes von gammabestrahltem Kollagen liegt in der Herabre-
gelung der Immunreaktion durch Makrophagen (Abbildung 4.28). Die Bewertung der 
in vitro-Makrophagenreaktion erfolgte nach 7-tägigem, direktem Kontakt der hMz/Makropha-
gen zum Biomaterial. Bei sonst gleicher Xerogelzusammensetzung war im Falle der Granu-
lat/Matrix-Konstrukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen (GrB30H20*/Coll, 
GrB30CK20*/Coll) die Menge der ausgeschütteten proinflammatorischen Zytokine nur etwa 
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halb so groß im Vergleich zu den Modifikationen aus unbehandeltem Kollagen. Für die Implan-
tation eines Knochenersatzmaterials ist es erwünscht, dass sich die initial akute Entzündung 
letztlich in eine positive Gewebsreaktion - eine Knochenneubildung - wandelt und nicht in die 
unerwünschte chronische Entzündung mit fibrotischer Einkapselung (Abschnitt 2.1.4). In ers-
terem Fall soll sich die akute Entzündungsphase in vivo theoretisch nach etwa einer Woche 
ihrem Ende neigen. Dies geht mit einer abnehmenden Freisetzung der proinflammatorischen 
Zytokine wie IL-1β, IL-6 und TNF-α einher und gleichzeitig mit der gesteigerten Ausschüttung 
heilungsfördernder Faktoren wie IL-10 oder VEGF [46]. Die Herabregulierung der proinflamm-
atorischen Immunreaktion der Makrophagen nach 7-tägiger Kultur auf den Granulat/Matrix-
Konstrukten aus gammabestrahltem Kollagen im Vergleich zu denen aus unbehandeltem Kol-
lagen ist folglich als vorteilhaft in Bezug auf eine positive Gewebsreaktion zu bewerten. Nichts-
destotrotz kann erst nach einer in vivo-Studie endgültig beurteilt werden, ob sich die Herabre-
gulierung der proinflammatorischen Zytokine durch die Verwendung von gammabestrahltem 
Kollagen tatsächlich positiv auf die Immunreaktion und auf die Knochenheilung auswirkt. 
Aus den in vitro-Untersuchungen wurde deutlich, dass ein nachweislicher Einfluss der Vorbe-
handlung von Kollagen, das in den Xerogelgranulaten der Granulat/Matrix-Konstrukte zum 
Einsatz kommt, auf die Reaktion verschiedener Zelltypen besteht. Durch die Verwendung von 
gammabestrahltem Kollagen ergeben sich stimulierende Effekte auf hMSC/Osteoblasten und 
auf hMz/Osteoklasten. Die zusätzliche Herabregulierung der Immunreaktion durch hMz/Mak-
rophagen komplettiert die Vorzüge, die gammabestrahltes Kollagen in den Knochenersatzma-
terialien der vorliegenden Arbeit mit sich bringt. Für die geplante in vivo-Studie wurde folglich 
gammabestrahltes Kollagen als organische Komponente der Xerogele ausgewählt. 
 
Insgesamt stellen sowohl die Variation der Calciummineralphase als auch die Variation der 
Vorbehandlung des Kollagens der Xerogelgranulate Möglichkeiten dar, um die Reaktion von 
Knochenzellen auf Granulat/Matrix-Konstrukte gezielt beeinflussen zu können. Im Vergleich 
beider Variationsmöglichkeiten miteinander bewirkt die Vorbehandlung des Kollagens stärkere 
Effekte, sowohl auf hMSC/Osteoblasten als auch auf hMz/Osteoklasten. Die Kombination bei-
der Parameter erlaubt im Folgenden ein feingliedriges Einstellen von gewünschten Materialei-
genschaften, sodass das Knochenersatzmaterial in vorbedachter Weise die gewünschten Zell-
reaktionen adressieren kann. 
5.1.2.4 Variation der Granulatgröße in Granulat/Matrix-Konstrukten 
Neben der Granulatzusammensetzung stellt die Granulatgröße einen der Parameter dar, über 
den die Granulat/Matrix-Konstrukte variiert werden können. Aus der Verwendung großer 
(425-710 µm) bis kleiner (<125 µm) Xerogelgranulate resultierten grobe bis feine Oberflächen-
strukturierungen der Granulat/Matrix-Konstrukte, die sich aus dem Herstellungsprozess erge-
ben. Nach dem Einbringen der Xerogelgranulate in die Kollagensuspension wurde diese Mi-
schung flach ausgestrichen und mit Vernetzungslösung überschichtet. Auf diese Weise legte 
sich das Kollagen bedeckend über die Xerogelgranulate, sodass eine von den Xerogelgranu-
laten bestimmte, isotrope Oberfläche erzeugt wurde (Abbildung 4.29). Generell lässt sich die 
Oberflächenstrukturierung der Granulat/Matrix-Konstrukte auch über andere Parameter als 
über die Granulatgröße variieren, so beispielsweise über die Granulatgrößenverteilung sowie 
über den Beladungsgrad der Granulat/Matrix-Konstrukte an Granulaten. In der Literatur wird 
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beschrieben, dass Knochenzellen sensitiv auf Oberflächenstrukturierungen von Implantaten 
reagieren [103,104,221–223,105–111,124]. So wurde häufig gezeigt, dass die osteogene Dif-
ferenzierung von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen bevorzugt dann stimuliert wird, wenn 
die Zellen mit raueren Oberflächen interagieren [103–111]. Auch die osteoklastäre Aktivität 
von Zellen ist auf raueren Oberflächen höher als auf glatten Oberflächen [105,124,221–223]. 
Darüber hinaus scheint auch die Immunreaktion durch Makrophagen von der Oberflächen-
strukturierung abhängig zu sein, wie Studien aus der Literatur zeigen. So fördern feine Ober-
flächenstrukturierungen den heilungsfördernden M2-Phänotypen der Makrophagen [224–
226], was sich wiederum förderlich auf die Osteogenese und die Vaskularisierung des Defekt-
bereiches auswirken kann [46]. Die Gestaltung definierter Oberflächenstrukturierungen wurde 
für die Materialentwicklung der vorliegenden Arbeit aufgegriffen. Es sollte untersucht werden, 
inwiefern über unterschiedliche Granulatgrößen und damit über unterschiedliche Oberflächen-
strukturierungen Knochen- und Immunzellen beeinflusst werden können, um das übergeord-
neten Ziel zu erreichen, materialseitig Osteoblasten und deren Vorläuferzellen osteogen zu 
stimulieren und gleichzeitig das Biomaterial in den natürlichen Remodellierungsprozess des 
Knochens einzubinden. 
Zur Herstellung der Granulat/Matrix-Konstrukte wurden die Granulatfraktionen <125 µm, 
125-425 µm bzw. 425-710 µm genutzt, um sie jeweils in eine Kollagenmatrix einzubetten, so-
dass für die Granulat/Matrix-Konstrukte Rauheiten (Ra) von 7,5 µm, 22,4 µm bzw. 33,4 µm 
(Abbildung 4.29) resultierten. Zunächst musste untersucht werden, inwiefern die Granulat-
größe die Degradation und Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte beeinflusst und diese 
die zelluläre Reaktion mitbestimmt. Die in vitro-Untersuchungen zur Bioaktivität und Degrada-
tion ergaben, dass die Variation der Granulatgröße bei gleicher Xerogelzusammensetzung 
kaum Einfluss auf diese Prozesse hat (Abschnitt 5.3.2, Abbildung 4.30, Abbildung 4.31). Für 
die in vitro-Zellkulturversuche konnte folglich davon ausgegangen werden, dass Unterschiede 
im Zellverhalten aus den variierten Oberflächentopographien resultieren. Osteoblasten und 
ihre Vorläuferzellen, die hMSC, zeigten auf Granulat/Matrix-Konstrukten mit fein strukturierten 
Oberflächen (Xerogelgranulate <125 µm) die stärkste Proliferation (Abbildung 4.32a, Abbil-
dung 4.33a). Mit zunehmender Granulatgröße (von <125 µm bis 425-710 µm) und zunehmen-
der Rauheit (Ra von 7,5 µm bis 33,4 µm) nahm die Proliferation ab. Ein gegenläufiger Trend 
wurde für die osteogene Differenzierung beobachtet (Abbildung 4.33b). Die ALP-Aktivität von 
hMSC/Osteoblasten auf Granulat/Matrix-Konstrukten nahm mit zunehmender Granulatgröße 
und Rauheit zu. Durch die Verwendung von Xerogelgranulaten definierter Granulatgröße kön-
nen somit hMSC/Osteoblasten auf Granulat/Matrix-Konstrukten unabhängig von der Zusam-
mensetzung der Granulate stimuliert werden. Für die calcithaltigen Xerogele, die im Verlauf 
der bisherigen Materialentwicklung als sehr gut geeignet bewertet wurden, um Osteoblasten 
und deren Vorläuferzellen materialseitig zu stimulieren, kann folglich durch die Verwendung 
großer Xerogelgranulate (425-710 µm) eine zusätzliche osteogene Stimulation erzielt werden 
oder durch die Verwendung kleiner Xerogelgranulate (<125 µm) eine gesteigerte Proliferation. 
Während die hMSC/Osteoblasten in ihrem Verhalten eine deutliche Abhängigkeit von den Grö-
ßenfraktionen der Granulate im Bereich von <125 µm bis 425-710 µm zeigten, wurden für die 
Aktivität von hMz/Osteoklasten weitestgehend Tendenzen, keine systematisch für alle Xero-
gelzusammensetzungen wiederkehrenden Signifikanzen, ersichtlich. Höhere osteoklastäre 
Aktivitäten, bewertet anhand der gemessenen Enzymaktivitäten, ließen sich für kleinere Gra-
nulatgrößen (<125 µm) beobachten (Abbildung 4.34). Auch die Makrophagenreaktion zeigte 
5 Diskussion 
130 
für die Granulat/Matrix-Konstrukte keine systematisch für alle Xerogelzusammensetzungen 
wiederkehrenden Signifikanzen in Bezug auf die Abhängigkeit von der Granulatgröße. Ten-
denziell wurde im Falle gröberer Strukturen (Granulatfraktionen 425-710 µm und 125-425 µm) 
die Freisetzung proinflammatorischer Zytokine wie IL-1β, IL-12p70 und TNF-α verglichen mit 
feineren Strukturen (Granulatfraktion <125 µm) herabreguliert, wodurch die antiinflammatori-
sche Makrophagenreaktion leicht bevorzugt war. Insgesamt ist der Einfluss der Granulatgröße 
der Granulat/Matrix-Konstrukte auf die Reaktion von Osteoklasten und Makrophagen sowie 
ihrer Vorläuferzellen, der hMz, jedoch als sehr gering einzuschätzen. Eine gezielte Beeinflus-
sung durch die Oberflächenstrukturierung der Granulat/Matrix-Konstrukte kann vornehmlich 
für hMSC/Osteoblasten erfolgen. 
 
Sowohl die Variation der Xerogelzusammensetzung als auch der Granulatgröße stellen Mög-
lichkeiten dar, um Granulat/Matrix-Konstrukte an eine gewünschte Anwendung anzupassen, 
indem materialseitig auf die Reaktion von Knochenzellen gezielt Einfluss genommen wird. Der 
Vergleich beider Einflussfaktoren auf Basis von in vitro-Untersuchungen ergibt, dass die Xe-
rogelzusammensetzung stärkere Effekte auf Knochenzellen, insbesondere auf hMSC/Osteo-
blasten, ausübt. Die Oberflächenstrukturierung der Granulat/Matrix-Konstrukte infolge der Ver-
wendung definierter Granulatgrößen spielt nur eine Nebenrolle. Ist die Xerogelzusammenset-
zung der Granulat/Matrix-Konstrukte festgesetzt, so lässt sich mit Hilfe der Granulatgröße ein 
gewünschtes Zellverhalten adressieren. Über die Kombination der Parameter Xerogelzusam-
mensetzung und Granulatgröße bieten die Granulat/Matrix-Konstrukte ein breites Spektrum, 
um Materialeigenschaften zu variieren, über die wiederum ein gewünschtes Zellverhalten er-
zielt werden kann. 
5.1.3 Vergleich der Erkenntnisse aus in vitro-Versuchen mit der in vivo-Studie 
Ziel der vorliegenden Arbeit war es, Knochenersatzmaterialien zu entwickeln, die eine stimu-
lierende Wirkung auf die Defektheilung ausüben. Die Knochenneubildung im Defektbereich 
sollte mit Hilfe des Biomaterials derart unterstützt werden, dass das Biomaterial in den Remo-
dellierungsprozess des Knochens eingebunden wird und materialseitig nicht nur den zellulär 
gesteuerten Knochenaufbau beeinflusst, sondern auch zelluläre Abbauprozesse. Dabei stellt 
die Stimulation der Knochenneubildung nicht nur für den gesunden Knochenstatus eine wich-
tige Anforderung an das Ersatzmaterial dar. Die unzureichenden Bedingungen für die Defekt-
heilung im Falle des osteoporotischem Knochenstatus machen ein Material unabdingbar, das 
den Defekt nicht nur füllt, sondern die Geweberegeneration auch aktiv stimuliert. 
Der osteoporotische Knochenstatus der in der vorliegenden Arbeit vorgestellten in vivo-Studie 
wurde durch Ovariektomie der Ratten und anschließender multidefizitärer Diät erzeugt. Die 
intakten Eierstöcke produzieren eine Reihe von Hormonen, darunter Östrogene. Mit dem Ent-
fernen der Eierstöcke ist auch ein Östrogenmangel verbunden, wie er nach der Menopause 
typisch ist. Nichtsdestotrotz können entsprechende Tiermodelle den postmenopausalen Zu-
stand, wie er beim Menschen auftritt, nicht vollständig widerspiegeln. Dies schränkt auch die 
Schlussfolgerungen ein, die aus den Ergebnissen dieser in vivo-Studien gezogen werden kön-
nen [214,227]. Für die vorliegende Arbeit ist das verwendete Rattenmodell derart einzuordnen, 
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dass ein osteoporotischer Knochenstatus vorliegt, der durch eine verringerte BMD gekenn-
zeichnet ist, ohne dass eine Zuordnung zu den Typen der Osteoporose (beispielsweise post-
menopausale Osteoporose) vorgenommen werden kann (Abschnitt 2.1.5). 
Das Materialkonzept der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe bietet die Möglichkeit eines bio-
aktiven und zugleich degradierbaren und resorbierbaren Knochenersatzes, der darüber hinaus 
durch die Freisetzung seiner Komponenten Knochenzellen stimuliert. Diese vielversprechen-
den Erkenntnisse aus in vitro-Untersuchungen müssen jedoch in vivo bestätigt werden, um 
eine endgültige Aussage darüber treffen zu können, wie geeignet Silikat/Kollagen-Xerogele 
tatsächlich für den Knochenersatz sind. Um gute Bedingungen für die Handhabung der Bio-
materialien während der Operation zu gewährleisten, wurden Silikat/Kollagen-Verbundwerk-
stoffe in Darreichungsform der Granulat/Matrix-Konstrukte gewählt, da diese in pressfit in den 
Defekt eingepasst werden können. Die Xerogelgranulate der Fraktionen <125 µm, 
125-250 µm, 250-425 µm und 425-710 µm bildeten zu gleichen Anteilen die wirksame Haupt-
komponente der Granulat/Matrix-Konstrukte. Das in den Xerogelgranulaten enthaltene Kol-
lagen wurde vor der Xerogelherstellung mittels Sol-Gel-Prozess mit Gammastrahlung behan-
delt. Eine entsprechende Vorbehandlung des Kollagens mit Gammastrahlung bewirkte in 
in vitro-Versuchen mit hMSC/Osteoblasten sowie mit hMz/Osteoklasten sowohl eine erhöhte 
osteogene Differenzierung als auch eine Steigerung der Enzymaktivitäten osteoklastärer Mar-
ker derart, dass sie das Maß von unbehandeltem Kollagen überstiegen. Da der zusätzlichen 
Mineralphase in den Xerogelen eine entscheidende Rolle für die Stimulation zellulärer Reak-
tionen zugeschrieben wird (Abschnitt 5.1.1), wurden zwei Verbundwerkstoffe gegeneinander 
getestet, die sich in der dritten Phase der Xerogele unterschieden. Das Einbetten der Calci-
umminerale Hydroxylapatit oder Calcit in die Silikat/Kollagen-Xerogele brachte in in vitro-Ver-
suchen mit den an der Knochenremodellierung beteiligten Zellen deutliche Unterschiede her-
vor. Die Modifikation mit Calcit erwies sich im Vergleich zu dem hydroxylapatithaltigen Material 
als osteogen stimulierend und als stärker osteoklastär resorbierbar. 
Für die in der in vivo-Studie untersuchten hydroxylapatit- (GrB30H20*/Coll) und calcithaltigen 
(GrB30CK20*/Coll) Verbundwerkstoffe in Darreichungsform der Granulat/Matrix-Konstrukte 
wurden alle in vitro gezeigten Ergebnisse bestätigt. Histomorphometrische Färbungen zeigten 
eine erhöhte ALP-Aktivität für GrB30CK20*/Coll im Vergleich zu GrB30H20*/Coll, was für eine 
verstärkte Osteoblastogenese in vivo spricht (Abbildung 4.37c, d). Die erhöhte ALP-Aktivität 
für das calcithaltige Xerogel gegenüber der ALP-Aktivität für das hydroxylapatithaltige Material 
wurde bereits in vorangegangenen in vitro-Versuchen mit hMSC/Osteoblasten beobachtet. 
Auch der in vitro-Fund der gesteigerten osteoklastären Aktivität für das calcithaltige 
GrB30CK20*/Coll wurde anhand der TRAP-Färbung für die in vivo-Situation bestätigt 
(Abbildung 4.37e, f). 
In der vorangegangenen in vivo-Studie von Ray et al. an gesunden Ratten zeigten kompakte 
Verbundmaterialien aus Silikat und Kollagen nach 6-wöchiger Standzeit der Tiere nur eine 
sehr geringe Degradation, während die makroporösen Scaffolds nahezu vollständig abgebaut 
wurden [210]. Wie beabsichtigt (Abschnitt 5.1.2.1), lag die Degradationsgeschwindigkeit der 
Granulat/Matrix-Konstrukte nach 6-wöchiger Implantation im Femur osteoporotischer Ratten 
zwischen der Abbaugeschwindigkeit der kompakten Verbundwerkstoffe und der makroporö-
sen Scaffolds. Darüber hinaus ließen sich neben Ergebnissen aus in vitro-Zellkulturversuchen 
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auch Ergebnisse der in vitro-Degradationsstudien in vivo abbilden. In vitro wurde die Freiset-
zung der verschiedenen Komponenten der Xerogele quantitativ gemessen (Abbildung 4.8, Ab-
bildung 4.9). Ein besonderes Augenmerk lag dabei auf den Kationen. In vitro erfolgte bei Flüs-
sigkeitskontakt die Freisetzung von Calciumionen bevorzugt aus dem calcithaltigen Material. 
Verglichen mit dem hydroxylapatithaltigen Material war für monolithische Xerogele die Freiset-
zung aus dem calcithaltigen Verbundwerkstoff 4,5-mal höher. Die Kapazität zur Calciumfrei-
setzung ist jedoch in Abhängigkeit von der Darreichungsform der Biomaterialien zu sehen. Im 
Falle der für die in vivo-Studie verwendeten Granulat/Matrix-Konstrukte nahm die Calciumfrei-
setzung für die Modifikation mit Calcit (GrB30CK20*/Coll) kontinuierlich ab, sodass nach 2-wö-
chiger in vitro-Inkubation die Freisetzung von Calciumionen erloschen war (Abbildung 4.23a). 
Dies widerspiegelt sich auch in ToF-SIMS-Aufnahmen der Defektbereiche. Nach 6-wöchiger 
Standzeit der Tiere wurde in Defektbereichen, die mit dem calcithaltigen GrB30CK20*/Coll 
gefüllt waren, deutlich weniger Calcium (Massesignal von Ca+, Abbildung 4.36c-d) detektiert 
als im Falle der Modifikation mit Hydroxylapatit (GrB30H20*/Coll). Calcium ist sowohl Bestand-
teil von Hydroxylapatit als auch von Calcit. Weniger detektiertes Calcium im calcithaltigen 
GrB30CK20*/Coll kann also sowohl auf mehr Calciumionen hindeuten, die aus dem Granu-
lat/Matrix-Konstrukt herausdiffundiert sind, als auch auf insgesamt weniger verbliebenes Ma-
terial im Defektbereich. In einer Studie von He et al. wurde der Materialabbau von Keramiken 
aus Calciumcarbonat sowie aus biphasischem Calciumphosphat, einer Mischung aus Hydro-
xylapatit und Tricalciumphosphat, in vitro und in vivo untersucht [169]. Die Autoren stellten 
eine beschleunigte Degradation des Calciumcarbonats im Vergleich zum Calciumphosphat 
fest, wobei der in vitro-Fund auch für die in vivo-Situation bestätigt wurde. Im Gegensatz zu 
der Studie von He et al. handelt es sich bei den in vitro und in vivo untersuchten Knochener-
satzmaterialien der vorliegenden Arbeit aber nicht um die reinen Calciumminerale, sondern 
um Verbundwerkstoffe, die die Calciumminerale als zusätzliche Mineralphase zu Silikat und 
der organischen Komponente Kollagen beinhalten. In beiden Fällen führte das Carbonat zu 
einem verbesserten Materialabbau, was der Forderung an ein Knochenersatzmaterial entge-
genkommt, nach und nach zu degradieren, während der sich neu bildende Knochen allmählich 
seine ursprünglichen Funktionen, unter anderem die mechanische Stabilität, übernimmt [91]. 
Unter den komplexen Bedingungen im lebenden Organismus war das calcithaltige Material in 
der Lage, die Bildung von neuem Knochen im Defektbereich zu initiieren. Mittels ToF-SIMS 
wurde im Bereich einer Schraube, die die Osteosyntheseplatte fixierte, das verstärkte Masse-
signal des Prolinrestes C4H8N+ detektiert. In selbigem Areal wurde auch Calcium nachgewie-
sen, was insgesamt auf mineralisiertes Kollagen und somit neugebildeten Knochen schließen 
lässt. Die histologische Färbung der Defektbereiche mit Movat-Pentachrom zeigte neben der 
Knochenneubildung für das calcithaltige GrB30CK20*/Coll auch eine erhöhte Chondrozyten-
Aktivität im Vergleich zu dem hydroxylapatithaltigen Pendant GrB30H20*/Coll (Abbildung 
4.37a, b). Die Anwesenheit einer Vielzahl von Chondrozyten im Defektbereich in Verbindung 
mit neugebildetem Knochen kann möglicherweise auf eine chondrale Ossifikation hindeuten. 
Dabei bildet sich der Knochen nicht direkt über Osteoblasten aus dem Bindegewebe, sondern 
über eine knorpelige Zwischenform, die letztlich zu Knochengewebe umgebaut wird (Ab-
schnitt 2.1.4.1). Die Beteiligung von Knorpelzellen an der Knochenbildung ist nicht untypisch 
für die Frakturheilung [47]. Insgesamt wurde durch die implantierten Biomaterialien keine voll-
ständige knöcherne Durchbauung des Defektbereiches innerhalb der 6-wöchigen Standzeit 
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der Tiere erreicht. Neben den harschen Bedingungen der multidefizitären Diät für die Fraktur-
heilung behindert wahrscheinlich auch das verbleibende, nicht vollständig abgebaute Bioma-
terial die knöcherne Defektfüllung. 
Die in vivo-Studie der vorliegenden Arbeit trägt zu Erkenntnissen über die Rolle der Calciumi-
onen für die Knochenneubildung bei. Wie bereits im Stand des Wissens (Abschnitt 2.2.3.1) 
beschrieben, gibt es aus in vitro-Untersuchungen zahlreiche Hinweise darauf, dass extrazel-
luläres Calcium bedeutende Effekte auf den Knochenstoffwechsel hat. Die Wirksamkeit von 
Calciumionen in vivo wird hingegen selten eindeutig belegt. Klar et al. untersuchten die Wir-
kung von makroporösen Konstrukten aus Calciumcarbonat mit 7% Hydroxylapatit marinen Ur-
sprungs in einem in vivo-Modell mit Pavianen [228]. Die Autoren brachten diese Konstrukte 
mit der Freisetzung von Calciumionen in Verbindung, die die Knochenneubildung initiierte. 
Waren die Konstrukte hingegen mit einem Calciumkanalblocker (Verapamil) modifiziert, war 
die Knochenneubildung in vivo im Vergleich zu den unbehandelten Konstrukten gehemmt. Auf 
diese Weise wiesen Klar et al. auf die Bedeutung der Calciumionen sowie der spannungsab-
hängigen Calciumionenkanäle in vivo für die Knochenneubildung hin. Die Autoren zeigten dar-
über hinaus, dass die Osteoklastogenese erforderlich ist, um Oberflächentopographien im Na-
nometerbereich zu erzeugen, die dann in Kombination mit der Calciumfreisetzung die Kno-
chenneubildung induzieren. Aus dem Vergleich der in vivo- und in vitro-Ergebnisse der vorlie-
genden Arbeit lässt sich ebenfalls auf einen Zusammenhang zwischen Calciumionen und der 
Knochenneubildung schließen. Die leichtere Freigabe von Calciumionen durch das calcithal-
tige GrB30CK20*/Coll verglichen mit dem hydroxylapatithaltigen GrB30H20*/Coll geht sowohl 
aus den in vitro-Untersuchungen (Abbildung 4.23a) als auch aus der in vivo-Studie (Abbildung 
4.36c-d) hervor. Die Kationenfreisetzung wird maßgeblich von den zugehörigen Anionen - Car-
bonationen bzw. Phosphationen - bestimmt, da diese die Löslichkeit des Calciumminerals bei 
Flüssigkeitskontakt beeinflussen (Tabelle 2.1). Die auf diese Weise erzeugten unterschiedli-
chen extrazellulären Calciumkonzentrationen wirken sich wiederum nachweislich auf zelluläre 
Reaktionen in vitro aus, die letztlich auch in vivo auftraten. Die Stimulation der Knochenneu-
bildung durch aus dem Biomaterial freigesetzte Calciumionen ist also wahrscheinlich. 
Die Materialentwicklung wurde ausgehend von strategischen Überlegungen geplant, welche 
sich zunächst in in vitro-Versuchen ohne Zellen als geeignet für die Anwendung in Frakturen 
des osteoporotischen Knochens erwiesen. Nach anschließenden in vitro-Versuchen mit Zellen 
zeigte sich das entwickelte Material nicht mehr nur als geeignet, sondern sogar als vielver-
sprechend. Dies konnte darüber hinaus mittels durchgeführter in vivo-Studie am krankheitsre-
levanten Tiermodell bestätigt werden. 
5.2 Ein Strukturmodell - Strukturuntersuchungen an mehrphasigen 
Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen 
Die in Abschnitt 5.1 dargestellte Entwicklung von Verbundwerkstoffen auf der Basis von Silikat, 
Kollagen und verschiedenen zusätzlichen Mineralphasen umfasst verschiedene Darrei-
chungsformen der Knochenersatzmaterialien bzw. Entwicklungsstufen der Werkstoffe: Xero-
gelmonolithe, Xerogelgranulate sowie Granulat/Matrix-Konstrukte. Ausgehend von Xerogel-
monolithen werden durch Mahlen und Klassieren Xerogelgranulate definierter Größe gewon-
nen. Mit 94 Gew. % stellen diese auch den Hauptbestandteil der Granulat/Matrix-Konstrukte 
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dar, in denen die Xerogelgranulate in einer Matrix aus Kollagen vorliegen. Die Basis dieser 
verschiedenen Knochenersatzmaterialien stellt der spezielle Verbund aus Silikat und Kollagen 
dar, der mittels Sol-Gel-Technik erzeugt wird. Das dabei entstehende Xerogel weist mehrere 
strukturelle Ebenen auf, die im Folgenden beschrieben werden. Ziel war es, aufzuklären, wie 
Silikat und Kollagen im Falle des zweiphasigen Verbundwerkstoffs (B30) arrangiert sind. Des 
Weiteren musste die Frage beantwortet werden, auf welche Weise sich Hydroxylapatit (in 
B30H20) bzw. Calcit (in B30CK20) in die Struktur aus Silikat und Kollagen im Falle des drei-
phasigen Verbundwerkstoffs einfügen. Diese Untersuchungen sollten wiederum die Grund-
lage dafür bilden, um Struktur-Eigenschaft-Beziehungen für die Xerogele herstellen zu kön-
nen. 
Erste Erkenntnisse zur strukturellen Organisation von Silikat und Kollagen wurden REM-
Aufnahmen des zweiphasigen B30 (Abbildung 4.1) entnommen, welche Kollagenfibrillen zei-
gen, die in einer Matrix aus aggregierten Silikatnanopartikeln vorliegen. Die Kollagenfibrillen 
fungieren als faserverstärkendes Strukturelement in der Matrix. Diese Befunde wurden durch 
Untersuchungen via ToF-SIMS und durch TEM-Aufnahmen bestätigt und ergänzt. In 
ToF-SIMS-Untersuchungen zeigten die Signale für den Prolinrest C4H8N+ (Kollagen) und für 
Si+ (Silikat) nicht nur jeweils eine homogene Verteilung, sondern es ließen sich auch fibrillen-
artige Morphologien ausgehend von den Intensitätsunterschieden der Signale erkennen 
(Abbildung 4.2). Die TEM-Aufnahme in Abbildung 4.1g sowie die zugehörigen EDX-Analysen 
in Abbildung 4.1h, i zeigen parallel angeordnete Kollagenfibrillen, die mit Silikat ummantelt 
vorliegen. Es lässt sich schlussfolgern, dass Kollagen die Templatfunktion für die Silikatnano-
partikel übernimmt, wie es bereits durch Eglin et al. [229] und Heinemann et al. [131] beschrie-
ben wurde. Die Vorstellung der Strukturbeziehungen zwischen Silikat und Kollagen wurde 
durch Beobachtungen in Hellfeld-TEM-Aufnahmen zusätzlich bestätigt (Abbildung 4.1b). EDX-
Analysen von silikatischen Bereichen in B30 zeigten neben den Signalen für Silikat auch Sig-
nale, die Kollagen zuzuschreiben sind. In Kombination mit fadenartigen Verbindungen zwi-
schen den Silikatagglomeraten (Abbildung 4.1d, e) lässt dies auf niedrigfibrilläres Kollagen 
schließen, welches als Templat für Silikat fungiert. Diese Anordnung von niedrigfibrillärem Kol-
lagen und Silikat wird im Folgenden als Silikat/Kollagen-Phase bezeichnet. Ähnliche Struktu-
ren treten im humanen Knochen auf. Kollagen übernimmt im Knochen die Templatfunktion für 
die Mineralisierung von Calciumphosphat. Zwischen den mineralisierten Kollagenfibrillen be-
finden sich Opferbindungen und sogenannte hidden lengths, welche Energie dissipieren und 
somit Risse überbrücken können [230]. Aus den bisherigen Erkenntnissen der Strukturunter-
suchungen lässt sich die Vorstellung von zwei strukturellen Ebenen im zweiphasigen Sili-
kat/Kollagen-Verbundwerkstoff B30 ableiten. Auf Nanometerebene fungiert niedrigfibrilläres 
Kollagen als Templat für Silikat, die gemeinsam die Silikat/Kollagen-Phase bilden. In diese 
kontinuierliche Silikat/Kollagen-Phase, auch silikatreiche Phase, sind auf Submikrometer-
ebene wiederum gebündelte Kollagenfibrillen dispers eingelagert und von ihr ummantelt 
(Abbildung 4.1). 
Für dreiphasige Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe mit Hydroxylapatit (B30H20) oder Calcit 
(B30CK20) als zusätzliche Mineralphase liegen Kollagen und Silikat ebenfalls in den beiden 
zuvor beschriebenen strukturellen Ebenen vor. Mit der zusätzlichen Mineralphase kommt eine 
weitere strukturelle Ebene hinzu. In den hydroxylapatithaltigen Xerogelen B30H20 liegen Hyd-
roxylapatitagglomerate homogen verteilt innerhalb der Silikat/Kollagen-Phase vor. Hierbei 
handelt es sich um eine hydroxylapatitreiche Phase, in der neben Hydroxylapatitpartikeln auch 
5 Diskussion 
135 
niedrigfibrilläres Kollagen und Silikatagglomerate vorliegen (Abbildung 4.3, Abbildung 4.4). Die 
Hydroxylapatitpartikel in dreiphasigen Xerogelen können sowohl in granularer als auch strang-
artiger Morphologie vorliegen, obwohl während des Sol-Gel-Prozesses ausschließlich granu-
lare Partikel eingebracht wurden. Die auftretenden strangartigen Morphologien lassen sich auf 
eine mögliche lokale Ansäuerung des Hydroxylapatits durch die Kieselsäure während der Xe-
rogelherstellung zurückführen. Aus den angelösten granularen Partikeln wurden während der 
Repräzipitation durch Keimbildung und Keimwachstum strangartige Morphologien. Im Falle 
der calcithaltigen Xerogele B30CK20 liegt Calcit aufgrund seiner Partikelgröße isoliert in der 
Silikat/Kollagen-Phase vor (Abbildung 4.5). 
Das aufgestellte und eben diskutierte Strukturmodell ist schematisch (nicht maßstabsgerecht) 
in Abbildung 5.1 dargestellt. 
 
Abbildung 5.1: Strukturmodell mehrphasiger Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe. 
5.3 Physiologische Eigenschaften von mehrphasigen Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffen 
Die in Abschnitt 5.1 der Diskussion dargestellte Materialentwicklung reicht von verschiedenen 
mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen bis hin zu Granulat/Matrix-Konstrukten. Im 
Rahmen dieser Entwicklung bzw. Weiterentwicklung von Verbundwerkstoffen auf Basis von 
Silikat, Kollagen und gegebenenfalls einer weiteren Mineralphase wurden fortwährend die Ei-
genschaften dieser Materialien untersucht, um ihre Eignung als Werkstoffe für den Knochen-
ersatz bewerten zu können. In diese Bewertung wurden vorrangig die Bioaktivität und die De-
gradation einbezogen, da die Kombination dieser beiden Eigenschaften auch die Grundlage 
dafür bildet, dass das Knochenersatzmaterial aktiv in den Regenerationsprozess des Kno-
chens einbezogen werden kann [87]. Die Degradationsprodukte und die veränderten Ionen-
konzentrationen in der umgebenden Flüssigkeit der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe stellen 
zudem Einflussfaktoren dar, über die in vitro und in vivo zelluläre Reaktionen beeinflusst wer-
den. Im Rahmen der Diskussion zur Materialentwicklung (Abschnitt 5.1) wurde bereits auf aus-
gewählte Details zu diesen Eigenschaften eingegangen, die relevant für die Auswahl geeigne-
ter Materialien für die Weiterentwicklung des Knochenersatzes waren. Dieser Abschnitt the-









tät - der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe und stellt unter Nutzung der Erkenntnisse aus Ab-
schnitt 5.2 Struktur-Eigenschaft-Beziehungen her. Hierfür werden zunächst die Xerogelmono-
lithe betrachtet, die gleichzeitig als Ausgangsmaterial für die Xerogelgranulate in Granulat/Mat-
rix-Konstrukten fungieren. Anschließend wird die Übertragbarkeit der Erkenntnisse der Mono-
lithe auf die Granulat/Matrix-Konstrukte unter Einbeziehung verschiedener Einflussfaktoren 
wie Granulatgröße und Aufbereitung des Kollagens bewertet. 
5.3.1 Mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
Das Verhalten der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe unter physiologischen Bedingungen 
stellt ein komplexes Szenario dar. Bedingt durch ihre Bioaktivität entziehen die Verbundwerk-
stoffe dem umliegenden Medium Calcium- und Phosphationen zur Ausbildung einer oberfläch-
lichen Schicht aus Calciumphosphat. Gleichzeitig degradieren die Xerogele. Um beide Pro-
zesse getrennt voneinander betrachten zu können, wurde das Materialverhalten in verschie-
denen wässrigen Medien untersucht. Eine einfache physiologische Salzlösung (0,9 %-
ige NaCl-Lösung) diente vorrangig der Charakterisierung des Degradationsverhaltens. Kom-
plexere Lösungen mit und ohne Aminosäuren und Proteine (Zellkulturmedium samt FCS bzw. 
mSBF) enthalten Calcium- und Phosphationen, weshalb sie sich für die Beschreibung der Bi-
oaktivität eignen. Die für die Bioaktivität charakteristische Calciumphosphatschicht auf der Pro-
benoberfläche wurde mit Hilfe von REM-Untersuchungen dargestellt. Zellkulturmedium und 
mSBF beschreiben jedoch nicht ausschließlich die Bioaktivität, da auch in diesen Medien die 
Degradation in Erscheinung tritt. Als kritisch werden deshalb die Konzentrationen an Calcium- 
und Phosphationen in mSBF und Zellkulturmedium betrachtet, da diese sowohl von der Bio-
aktivität beeinflusst werden als auch von freigesetzten Ionen aus dreiphasigen Xerogelmono-
lithen mit einer calcium- und/oder phosphathalten Mineralphase. 
Degradation 
Die Degradation der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe ist nicht nur durch die generellen Ab-
baueigenschaften ihrer Komponenten charakterisiert, sondern auch dadurch, wie die Kompo-
nenten strukturell miteinander arrangiert sind. Darüber hinaus können sich die verschiedenen 
Komponenten - Kollagen, Silikat und weitere Minerale - gegenseitig in ihrer Degradation be-
einflussen. Mit der Inkubation eines Xerogelmonoliths in ein wässriges Medium beginnt die 
Freisetzung von Degradationsprodukten. Für zwei- und dreiphasige Xerogele sind Kollagen 
bzw. Kollagenfragmente sowie Silikat mögliche Degradationsprodukte. Den dreiphasigen Xe-
rogelen wurde während der Herstellung mittels Sol-Gel-Prozess eine weitere Mineralphase in 
Form von Partikeln zugesetzt. Bei diesen Mineralen handelte es sich um Hydroxylapatit (in 
B30H20), Calcit (in B30CK20), Strontiumphosphat (in B30SP2020) sowie Strontiumcarbonat 
(in B30SK20). Folglich sind je nach Mineral auch die Kationen Calcium oder Strontium sowie 
die Anionen Phosphat oder Carbonat mögliche Degradationsprodukte. 
Generell ist mit der Inkubation in ein wässriges Medium zunächst die Degradation der zu Silikat 
zusätzlich eingebrachten Mineralphase dominierend. Während des Sol-Gel-Prozesses wird 
diese zusätzliche Mineralphase der Kollagensuspension in Form von Partikeln zugesetzt. Im 
Gegensatz dazu scheidet sich Silikat aus der flüssigen Phase heraus auf seinem Templat 
Kollagen ab. Begründet in dieser Silikatmineralisierung liegt eine stärkere Wechselwirkung von 
Silikat mit Kollagen im Verbundwerkstoff verglichen mit den Partikeln der zusätzlichen Miner-
alphase vor. Folglich ist vor allem initial die Degradation der Mineralpartikel dominierend, was 
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sich in der Freisetzung von Kationen und Anionen aus diesen Partikeln äußert. In welchen 
Konzentrationen und in welchem zeitlichen Rahmen die Ionenfreisetzung erfolgt, hängt wie-
derum von verschiedenen Einflussfaktoren ab. So wird die Degradation davon beeinflusst, 
welche chemische Zusammensetzung und welche Kristallstruktur die Mineralphase aufweist. 
Die resultierende Löslichkeit bestimmt über die Ionenfreisetzung aus dem Mineral. Die beiden 
Carbonate, Calcit und Strontiumcarbonat, weisen eine höhere Löslichkeit auf als die zugehö-
rigen Phosphate, Hydroxylapatit und Strontiumphosphat (Tabelle 2.1). Darüber hinaus beein-
flussen auch die Kristallgröße und damit die resultierende spezifische Oberfläche in Kontakt 
mit der Flüssigkeit die Freisetzungskinetik der Ionen. Die Arten, auf die Hydroxylapatit bzw. 
Calcit im Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoff eingelagert sind, stellen einen weiteren möglichen 
Einflussfaktor auf die Freisetzungskinetik dar. Wie in Abschnitt 5.2 im Strukturmodell der Sili-
kat/Kollagen-Xerogele beschrieben, ist Calcit eine reine Phase im Verbundwerkstoff 
B30CK20, während im Falle von B30H20 Hydroxylapatitpartikel in einer hydroxylapatitreichen 
Phase neben der Silikat/Kollagen-Phase aus niedrigfibrillärem Kollagen und Silikatagglomera-
ten vorliegen (Abbildung 4.3, Abbildung 4.4). Folglich kann der Auflösungsprozess von Hydro-
xylapatit in B30H20 durch die Silikat/Kollagen-Phase beeinflusst werden, was für die Auflö-
sung von Calcit nicht der Fall ist. Weiterhin ist auch die Zugänglichkeit einer Kristalloberfläche 
wie der von Calcit in B30CK20 im Vergleich zu der Oberfläche von Hydroxylapatit in B30H20 
für Flüssigkeiten verbessert (Abbildung 4.10). Insgesamt wurde für die carbonathaltigen Xero-
gelmonolithe verglichen mit den phosphathaltigen eine deutlich höhere Menge an freigesetz-
ten Kationen detektiert, wie im Falle der Auslagerung der Xerogelmonolithe in 0,9 %-
ige NaCl-Lösung deutlich wurde (Abbildung 4.8a). Im direkten Vergleich wurden für die car-
bonathaltigen Xerogelmonolithe 4,5-fache Mengen an Calcium- und 1,3-fache Mengen an 
Strontiumionen im Vergleich zu den phosphathaltigen Pendants im gleichen Zeitraum freige-
setzt. 
Die Degradation der Calcium- und Strontiumminerale wurde mittels REM deutlich (Abbildung 
4.10). Nach der 28-tägigen Inkubation in 0,9 %-ige NaCl-Lösung hatten sich auf der Oberflä-
che der dreiphasigen Xerogelmonolithe Löcher in den Bereichen gebildet, in denen sich ur-
sprünglich die Mineralagglomerate befanden. Vermutlich liegt der Grund hierfür in einer 
Separation des Calcium- bzw. Strontiumminerals vom jeweiligen Xerogel und dem 
anschließenden Auflösen des Minerals außerhalb des Verbundes. Die Größe der Löcher in 
den Oberflächen der Xerogelmonolithe korrelierte nicht nur mit der Größe der einstigen Mine-
ralagglomerate, die in die Xerogeloberfläche eingebettet waren (Abbildung 4.6), sondern auch 
mit der Menge an freigesetzten Kationen (und Anionen) in das umgebende Medium (0,9%-ige 
NaCl-Lösung, Abbildung 4.8a). 
Die dreiphasigen Xerogelmonolithe B30H20 und B30SP20 mit einem Phosphat als dritter 
Phase wiesen initial bei Kontakt mit dem umliegenden Medium eine erhöhte Phosphatfreiset-
zung auf (Abbildung 4.9c). Dies lässt sich der erstmaligen Benetzung und Quellung der Xero-
gelmonolithe zuschreiben. Auffällig ist in diesem Zusammenhang auch die initiale Freisetzung 
von Phosphat aus dem theoretisch phosphatfreien B30. Untersuchungen mittels ICP-OES ha-
ben gezeigt, dass zwei- und dreiphasige Xerogelmonolithe unabhängig davon, ob sie eine 
phosphathaltige Mineralphase enthalten, Phosphat beinhalten (Anhang A.1). Dies ist auf 
Rückstände des Fibrillierungspuffers aus der Kollagenaufbereitung zurückzuführen. B30 
weist, anders als die dreiphasigen Xerogelmonolithe initial keine dominierende Ionenfreiset-
zung auf. Die Silikatfreisetzung erfolgt erst im weiteren Verlauf der Inkubation in die wässrige 
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Lösung. Dies könnte das initiale Herausdiffundieren der Phosphatrückstände aus dem Mate-
rial B30 erklären. 
Während mit zunehmender Inkubationsdauer die Menge freigesetzter Kationen und Anionen 
aus den Calcium- und Strontiummineralen immer weiter abnahm, nahm die Menge an freige-
setztem Silikat mit zunehmender Inkubationsdauer zu. Silikat stellt eine der Basiskomponen-
ten der Organik/Anorganik-Verbundwerkstoffe dar. Wie bereits beschrieben, mineralisiert Sili-
kat während des Sol-Gel-Prozesses aus einer flüssigen Phase heraus auf dem Templat Kol-
lagen. Enge Wechselwirkungen zwischen Silikat und seinem Templat innerhalb der Silikat/Kol-
lagen-Phase (Abschnitt 5.2) führten zu einer zeitlich verzögerten Silikatfreisetzung im Zuge 
der Degradation. Zu Unterschieden in der Silikatfreisetzung kommt es vor allem bei dem Ver-
gleich zwei- und dreiphasiger Xerogelmonolithe. Sowohl zwei- als auch dreiphasige Xerogele 
enthalten jeweils 70 % mineralischen Anteil, wobei dieser im Falle zweiphasiger Xerogele voll-
ständig aus Silikat besteht und im Falle dreiphasiger Xerogele zu 50 % aus Silikat und zu 20 % 
aus einem weiteren Mineral. In Abhängigkeit der unterschiedlichen Zusammensetzung der mi-
neralischen Komponente wiesen zweiphasige Xerogelmonolithe B30 eine signifikant gestei-
gerte Silikatfreisetzung im Vergleich zu allen dreiphasigen Xerogelmonolithen auf (Abbildung 
4.9d). Dies lässt sich mit dem erhöhten initialen Silikatanteil im Material B30 sowie einem 
dadurch größeren Konzentrationsgradienten als Triebkraft erklären. Selbige Beobachtungen 
machten Gupta et al., die eine verstärkte Silikatfreisetzung eindeutig dem höheren Silikatanteil 
in bioaktiven Keramiken aus Silikat und Calciumphosphat zuweisen konnten [231]. Im Gegen-
satz zu den in der vorliegenden Arbeit betrachteten Materialien enthielten die von Gupta et al. 
verwendeten Sinterkeramiken jedoch kein Kollagen, das während der Materialherstellung als 
Templat für Silikat fungierte und die Degradationsgeschwindigkeit der Organik/Anorganik-Xe-
rogele maßgeblich mitbestimmt. 
Bovines Kollagen Typ I stellt die organische Komponente der Verbundwerkstoffe dar und ist 
sowohl in zwei- als auch in dreiphasigen Xerogelmonolithen zu gleichen Anteilen (30 Gew.%) 
enthalten. Entsprechend der Untersuchungen (Abschnitt 4.1.1) und Diskussionen (Ab-
schnitt 5.2) zur strukturellen Organisation der organischen Komponente in den Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffen ist Kollagen in zwei Strukturebenen vertreten. Es bildet als niedrig-
fibrilläres Kollagen zusammen mit Silikat die kontinuierliche Silikat/Kollagen-Phase, in der wie-
derum Kollagen als Fibrillen und Fibrillenbündel dispers eingebettet ist. Diese strukturelle Or-
ganisation von Kollagen im Verbundwerkstoff und die enge Wechselwirkung mit Silikat be-
stimmt die Degradation von Kollagen. Der größere Massenanteil an Silikat (70 Gew.%) im 
zweiphasigen B30 erklärt auch die schwächere Kollagenfreisetzung aus B30 verglichen mit 
der aus den dreiphasigen Xerogelmonolithen mit geringerem (50 Gew.%) Silikatanteil 
(Abbildung 4.7). 
Zusammenfassend ist festzuhalten, dass die Degradation der mehrphasigen Silikat/Kollagen-
Xerogelmonolithe sehr eng mit dem strukturellen Aufbau der Verbundwerkstoffe verknüpft ist. 
Die Degradation der Basiskomponenten Silikat und Kollagen ist stark von der strukturellen 
Organisation der Komponenten miteinander geprägt, die aus dem Sol-Gel-Prozess resultiert. 
Die Degradation von Silikat und Kollagen beeinflusst sich dadurch weitestgehend gegenseitig. 
Während die Auflösungsprozesse der Silikatphase mit zunehmendem Verlauf der Degradation 
ebenfalls zunehmen, nehmen die Auflösungsprozesse einer weiteren Mineralphase im zeitli-
5 Diskussion 
139 
chen Verlauf ab. Anders als Silikat wird diese zusätzliche Mineralphase in Partikelform wäh-
rend des Sol-Gel-Prozesses in den Verbundwerkstoff eingebracht, weshalb ihre Degradation 
von der Kristallstruktur des jeweiligen Minerals, der strukturellen Organisation im Verbund-
werkstoff, der Partikelgröße sowie der Zugänglichkeit der Kristalloberfläche für die umliegende 
Flüssigkeit beeinflusst ist. 
An dieser Stelle ist anzumerken, dass die Methodik zur Untersuchung der Degradation und 
Bioaktivität den Charakter von in vitro-Untersuchungen hat und folglich die Bedingungen der 
in vivo-Situation nicht vollständig widerspiegelt. Ähnlich wie in vitro kommt es auch in vivo zu 
den Prozessen der Auflösung und Diffusion, durch die die Degradation der Knochenersatzma-
terialien der vorliegenden Arbeit gekennzeichnet ist. In vitro sind diese Prozesse jedoch 
dadurch charakterisiert, dass in dem Zeitraum zwischen zwei Mediumwechseln (2-3 Tage) 
Sättigungskonzentrationen der Inkubationsmedien erreicht werden können und es somit auch 
zu Wiederabscheidungen kommen kann. Im Gegensatz dazu kommt es im Organismus zu 
einem ständigen Transport von Degradationsprodukten durch die Zirkulation von Körperflüs-
sigkeiten. Zudem ist das Flüssigkeitsvolumen in vivo deutlich größer als das in den in vitro-Stu-
dien verwendete. Darüber hinaus kommt es in vivo neben dem passiven Transport der Degra-
dationsprodukte auch zum aktiven Abtransport durch Phagozyten, was zur Degradation bei-
trägt [99]. Nichtsdestotrotz können mit Hilfe der in der vorliegenden Arbeit durchgeführten 
in vitro-Untersuchungen Aussagen über Unterschiede zwischen den verschiedenen Modifika-
tionen der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe gemacht werden. Darüber hin-
aus war der Mediumwechsel im Zellkulturrhythmus (alle 2-3 Tage) wichtig dafür, um den Be-
zug zu zellulären Reaktionen aus den in vitro-Zellkulturversuchen herstellen zu können (Ab-
schnitt 5.4). Endgültige Aussagen zur Degradationsgeschwindigkeit der Biomaterialien kön-
nen erst aus in vivo-Studien abgeleitet werden. Es ist jedoch davon auszugehen, dass die 
Degradation in vivo deutlich schneller abläuft als in vitro. 
Bioaktivität 
Mit der Inkubation der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe in mSBF oder Zellkulturmedium be-
ginnt der Entzug von Calcium- und Phosphationen (Abbildung 4.8b, c; Abbildung 4.9a, c). Die 
Bioaktivität der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe basiert auf der Induktion der Calciumpho-
sphatkeimbildung auf der Oberfläche von Silikatnanopartikeln aufgrund einer großen Anzahl 
von Hydroxylgruppen (Si-OH) an der Grenzfläche zum Medium, die aus dem angewandten 
Sol-Gel-Prozess resultieren [95,130]. Im Zuge der heterogenen Keimbildung kommt es zur 
Bindung von Calciumionen durch Ionenbindung und von Phosphationen durch Wasserstoff-
brückenbindungen. Eine solche Schicht aus Calciumphosphat wurde auf allen Xerogelmono-
lithen festgestellt, wobei die Ausprägung der Bioaktivität mit der Zusammensetzung der Xero-
gelmonolithe variierte (Abbildung 4.10). Die stärkste Bioaktivität hinsichtlich der Mineralschicht 
zeigten die beiden carbonathaltigen Xerogelmonolithe B30CK20 und B30SK20. Für beide car-
bonathaltigen Xerogelmonolithe war der Calciumphosphatschichtbildung und dem damit ver-
bundenen Entzug von Kationen und Anionen aus der Umgebung die Freisetzung der Kationen 
Calcium bzw. Strontium überlagert. Möglicherweise liegt die Erklärung der stärker ausgepräg-
ten Calciumphosphatschicht der carbonathaltigen Xerogelmonolithe im Vergleich zu ihren 
phosphathaltigen Pendants B30H20 und B30SP20 in dieser stärkeren Kationenfreisetzung. 
Diese freigesetzten Kationen stehen zusätzlich zu den sich in mSBF bzw. Zellkulturmedium 
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befindlichen Kationen für die Bildung der Calciumphosphatschicht zur Verfügung. Ein eindeu-
tiger Nachweis, dass in der Mineralschicht auf der Oberfläche des strontiumfreisetzenden 
B30SK20 auch Strontium enthalten ist, konnte jedoch nicht erbracht werden (Abbildung 4.10l, 
o). Anhand des Vergleichs zwischen dem strontiumcarbonathaltigen B30SK20 und dem stron-
tiumphosphathaltigen B30SP20 wird aber auch deutlich, dass der stärkere Entzug von Calci-
umionen aus dem Medium durch den carbonathaltigen Xerogelmonolithen erfolgt. Für das cal-
cithaltige B30CK20 fällt dies aufgrund der überlagerten Freisetzung von Calciumionen für die 
extrazelluläre Calciumkonzentration insgesamt nicht ins Gewicht. B30 zeigte sich als sehr we-
nig bioaktiv in Hinblick auf die Mineralausfällung und den Calciumentzug aus der Umgebung. 
Die Mineralkristalle der dritten Phase in Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen können als Keime 
für die heterogene Keimbildung fungieren, was zu einer erhöhten Calciumphosphatkeimbil-
dung bei den dreiphasigen Xerogelmonolithen im Vergleich zu dem zweiphasigen B30 führte. 
Die REM-Aufnahmen der Xerogeloberflächen nach der Inkubation in mSBF wiesen zudem 
darauf hin, dass die zusätzliche Mineralphase die bevorzugte Nukleationstelle darstellt, sich 
jedoch auch im Bereich der reinen Silikat/Kollagen-Phase Mineralkristalle bildeten (Abbildung 
4.10). Die geringere Calciumphosphatbildung auf der Oberfläche von phosphathaltigen Pro-
ben im Vergleich zu ihren carbonathaltigen Pendants lässt sich auch durch das größenmäßig 
geringere Ausmaß der Agglomerate der zusätzlichen Mineralphase erklären. In der Literatur 
ist die Apatitausfällung auf der Oberfläche von Hydroxylapatit und anderen Calciumphospha-
ten bekannt und weitverbreitet [232–234]. Hinweise auf das Wachstum von Mineralkristallen 
auf Substraten aus Calcit gibt es wenige, ebenso wie für strontiumhaltige Substrate. Die Bio-
aktivität von Calcit wurde prinzipiell bereits durch Naidu et al. und Cruz et al. gezeigt [235,236]. 
Aina et al. zeigten neben der Apatitbildung auf strontiumsubstituiertem Hydroxylapatit auch die 
veränderte Morphologie dieses Apatits verglichen mit dem Apatit auf dem strontiumfreien Pen-
dant [237]. 
Verschiedene Literaturstellen beschreiben, dass Proteine die oberflächliche Apatitbildung 
hemmen oder verlangsamen [238–242]. Lee et al. veröffentlichten, dass FCS-Proteine in zell-
kulturrelevanten Konzentrationen die Apatitausfällung auf Oberflächen aus Hydroxyapatit 
hemmen, weil sie an der Oberfläche adsorbieren und damit Stellen für die Kristallkeimbildung 
einnehmen [238]. Juhasz et al., die β-Tricalciumphosphat sowie Hydroxyapatit in humanes 
Blutserum inkubierten, vermuteten eine duale Wirkung der biologischen Verbindungen auf den 
Keimbildungsprozess [240]. Die Fähigkeit von Proteinen, Calciumionen zu chelatieren, verrin-
gert die Menge an freien Calciumionen in der Lösung, wodurch die Apatitkeimbildung verhin-
dert wird. Umgekehrt können absorbierte Proteine die heterogene Keimbildung aufgrund von 
Änderungen der Oberflächenladungen oder der Bildung von Nukleationsstellen verbessern. In 
der vorliegenden Arbeit fiel der prozentuale Entzug von Calciumionen aus dem proteinhaltigen 
Zellkulturmedium schwächer aus als für mSBF (Abbildung 4.8b, c). Hieraus lässt sich auf eine 
verlangsamende Wirkung der Proteine auf das bioaktive Verhalten der untersuchten Sili-
kat/Kollagen-Xerogelmonolithe schließen. 
5.3.2 Mehrphasige Granulat/Matrix-Konstrukte 
Die Granulat/Matrix-Konstrukte der vorliegenden Arbeit sind aus Xerogelgranulaten gefertigt, 
die als Hauptkomponente in einem Verbund mit Kollagen vorliegen. Die in Abschnitt 5.3.1 dis-
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kutierten Gesichtspunkte zur Degradation und Bioaktivität der Xerogelmonolithe bilden gleich-
zeitig die Basis für das Verhalten der Granulat/Matrix-Konstrukte unter physiologischen Bedin-
gungen. Auch für die Granulat/Matrix-Konstrukte laufen die Prozesse der Degradation und der 
Bioaktivität zeitgleich ab. In Analogie zu den Xerogelmonolithen wurden die Degradation und 
die Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte durch die Verwendung unterschiedlicher wäss-
rige Medien getrennt voneinander betrachtet. 
Degradation 
Die in dieser Dissertation betrachteten Granulat/Matrix-Konstrukte sind so konstruiert, dass 
das Massenverhältnis der Xerogelgranulate zur Kollagenmatrix stets konstant gehalten wurde. 
Variationen der Granulat/Matrix-Konstrukte wurden hinsichtlich der Xerogelzusammensetzung 
vorgenommen. Diese bestanden einerseits darin, in Analogie zu den Xerogelmonolithen ver-
schiedene Mineralphasen zusätzlich zu Silikat in die Xerogele einzubringen. Andererseits 
wurde die organische Phase der Xerogele modifiziert, indem nicht nur wie zuvor für die Xero-
gelmonolithe unbehandeltes Kollagen in den Sol-Gel-Prozess eingebracht wurde, sondern 
auch zuvor gammabestrahltes Kollagen. 
In Analogie zu den Xerogelmonolithen setzt mit der Inkubation der Granulat/Matrix-Konstrukte 
in ein wässriges Medium die Freisetzung von Degradationsprodukten ein. Mögliche Degrada-
tionsprodukte sind dabei Kollagen bzw. Kollagenfragmente, die sowohl aus den Xerogelgra-
nulaten als auch aus der Kollagenmatrix stammen können. Anorganische Degradationspro-
dukte sind neben Silikat auch Calciumionen aus den Mineralen Hydroxylapatit (in 
GrB30H20/Coll und GrB30H20*/Coll) und Calcit (in GrB30CK20/Coll und GrB30CK20*/Coll) 
sowie die Anionen Phosphat oder Carbonat. Im Fokus der Degradationsstudien der Granu-
lat/Matrix-Konstrukte unter Variation der Xerogelzusammensetzung stand einerseits die Frei-
setzung von Calciumionen aus der Calciummineralphase, da die extrazelluläre Calciumkon-
zentration maßgeblich für die Reaktion der hMSC/Osteoblasten ist und stimulierend wirksam 
werden kann. Andererseits wurde die Freisetzung von Kollagen bzw. Kollagenfragmenten be-
trachtet, um herauszustellen, wie sich die Gammabestrahlung von Kollagen auf dessen De-
gradation innerhalb des Verbundwerkstoffs auswirkt. 
In den Granulat/Matrix-Konstrukten werden die Xerogelgranulate von einer Kollagenmatrix zu-
sammengehalten und miteinander verbunden. Wie der direkte Vergleich freigesetzter Calci-
ummengen aus den Monolithen (Abbildung 4.8a) und den Granulat/Matrix-Konstrukten 
(Abbildung 4.23a) zeigt, kann die Freisetzung von Calciumionen aus den Xerogelgranulaten 
trotz umgebender Kollagenmatrix nahezu ungehindert stattfinden. Die Freisetzungsrate von 
Calciumionen aus Granulat/Matrix-Konstrukten orientiert sich an dem bereits diskutierten Frei-
setzungsvermögen der Xerogelmonolithe. Dies gilt vor allem für frühe Zeitpunkte der Inkuba-
tion. Die initiale Calciumfreisetzung aus den calcithaltigen Granulat/Matrix-Konstrukten 
GrB30CK20/Coll war, ähnlich wie für die Xerogelmonolithe, 4,5-mal so groß wie die aus den 
hydroxylapatithaltigen Pendants GrB30H20/Coll (Abbildung 4.23a). Im Unterschied zu der Io-
nenfreisetzung aus den Xerogelmonolithen nahm die Kapazität der calcithaltigen Granu-
lat/Matrix-Konstrukte GrB30CK20/Coll kontinuierlich ab, bis die Calciumfreisetzung nach 
2-wöchiger Inkubation gänzlich erlosch. Die Erklärung hierfür lässt sich in der Herstellung der 
Granulat/Matrix-Konstrukte finden. Während der Herstellung werden die Granulat/Matrix-Kon-
strukte für 24 Stunden in die Vernetzungslösung EDC/NHS eingelegt und anschließend meh-
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rere Male in Wasser gespült, um für Zellen toxische Reste der Vernetzungslösung zu entfer-
nen. Die bereits vor der eigentlichen Inkubation in ein entsprechendes Medium stattgefundene 
Freisetzung von Ionen sowie von Kollagen in die Vernetzungs- und Spüllösungen kann die 
schwindende Menge an Calciumionen, die überhaupt freigesetzt werden kann, erklären. Folg-
lich befinden sich die Granulat/Matrix-Konstrukte im Vergleich zu den Xerogelmonolithen in 
einem weiter fortgeschrittenen Stadium der Freisetzung initialer Bestandteile, weshalb weniger 
ausgeprägte Interaktionen mit dem jeweiligen Inkubationsmedium auftraten. Für das hydro-
xylapatithaltige GrB30H20/Coll trat der Abfall der Calciumfreisetzung in 0,9 %-ige NaCl-Lö-
sung nicht auf. Die deutlich schlechtere Löslichkeit der Mineralphase Hydroxylapatit im Ver-
gleich zu Calcit (Tabelle 2.1) ermöglicht für GrB30H20/Coll selbst bei einer Calciumfreisetzung 
in die Vernetzungs- und Spüllösungen eine länger andauernde Fähigkeit zur Freisetzung. 
Die Modifikation der organischen Phase der Xerogele mit Gammastrahlung äußerte ich in der 
Kollagenfreisetzung. Verglichen wurden Granulat/Matrix-Konstrukte, deren Xerogelgranulate 
auf Basis von gammabestrahltem Kollagen gefertigt waren, mit Granulat/Matrix-Konstrukten 
aus Xerogelgranulaten auf Basis von unbehandeltem Kollagen. Beide Modifikationen der Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte hatten gemein, dass das Kollagen für die Matrix unbehandelt war. Es 
hatte also keine Gammabestrahlung des lyophilisierten Kollagens vor der Herstellung einer 
Suspension und dem Einbringen der Xerogelgranulate stattgefunden. Der Einfluss der Gam-
mastrahlung auf Kollagen zeigte sich in einer etwa doppelt so hohen Kollagenfreisetzung aus 
den Granulat/Matrix-Konstrukten, deren Granulate auf Basis des gammabestrahlten Kollagens 
gefertigt waren (Abbildung 4.22). Als Begründung hierfür lässt sich die gesteigerte Löslichkeit 
des im lyophilisierten Zustand bestrahlten Kollagens anführen. Dies zeigten auch Dziedzic-Go-
clawska et al. in Experimenten zum Einfluss ionisierender Strahlung, so wie auch Gamma-
strahlung, auf die organische Knochenkomponente [220]. Dziedzic-Goclawska et al. behan-
delten hierfür die organische Matrix von Rattenknochen mit verschiedenen Strahlungsdosen 
(0 kGy, 35 kGy, 50 kGy) und untersuchten diese anschließend auf ihre Löslichkeit. Erfolgte die 
Strahlenbehandlung im lyophilisierten Zustand des Kollagens, zeigte sich in vitro mit steigen-
der Strahlendosis auch eine zunehmende Löslichkeit. Erfolgte die Strahlenbehandlung hinge-
gen im gefrorenen oder im frischen Zustand des Kollagens, konnten nahezu keine Unter-
schiede in der Löslichkeit der bestrahlten und der unbestrahlten Matrizes festgestellt werden. 
Insgesamt erwies sich auch die Löslichkeit der bestrahlten, lyophilisierten Proben als deutlich 
höher im Vergleich zu den bestrahlten, gefrorenen oder bestrahlten, frischen Proben. Dies 
konnten Dziedzic-Goclawska et al. auch in in vivo-Versuchen mit Ratten und den organischen 
Knochenmatrizes als allogene Transplantate durch die schnelle Degradation der bestrahlten, 
lyophilisierten Proben bestätigen. Die Autoren argumentieren damit, dass es für fibrilläres Kol-
lagen im lyophilisierten Zustand zu Spaltungen der Peptidketten kommt, während nach der 
Bestrahlung von fibrillärem Kollagen in Anwesenheit von Wasser, unter Ausbildung freier Ra-
dikale, inter- und intramolekulare Vernetzungen auftreten. Die verstärkte Freisetzung von Kol-
lagen bzw. Kollagenfragmenten aus den Granulat/Matrix-Konstrukten der vorliegenden Arbeit 
lässt sich entsprechend mit der bereits durch die Gammastrahlung initiierten Degradation des 
Kollagens erklären. Möglicherweise steht diese strahlungsinduzierte Degradation auch im Zu-
sammenhang mit den in Abbildung 4.21e, f dargestellten Unterschieden in der morphologi-
schen Erscheinung der Granulatoberflächen. Während Kollagenfibrillen im Falle der Xerogel-
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granulate auf Basis von unbehandeltem Kollagen auf der Oberfläche deutlich erkennbar wa-
ren, waren fibrilläre Morphologien auf der Oberfläche der Granulate aus gammabestrahltem 
Kollagen nicht mehr sichtbar. 
Die Verwendung von gammabestrahltem Kollagen innerhalb der Xerogelgranulate brachte 
auch Unterschiede in der Calciumfreisetzung hervor. Die Freisetzung von Calciumionen aus 
GrB30CK20*/Coll auf der Basis von gammabestrahltem Kollagen war schwächer als die des 
bisher diskutierten Pendants GrB30CK20/Coll (Abbildung 4.23). Eine mögliche Ursache liegt 
in der strahlungsinduzierten Degradation des Kollagens. Durch die Spaltungen der Peptidket-
ten des Kollagens infolge der Behandlung mit Gammastrahlung [220] stehen vermehrt Bin-
dungsstellen für Calciumionen zur Verfügung, die als heterogene Keimbildner fungieren kön-
nen. 
Die bisherigen Ausführungen zur Variation der Xerogelzusammensetzung bezogen sich auf 
Granulat/Matrix-Konstrukte mit einer Granulatverteilung von <125-710 µm. Eine weitere Vari-
ation der Granulat/Matrix-Konstrukte wurde durch die Verwendung definierter Granulatgrößen 
(<125 µm, 125-425 µm oder 425-710 µm) vorgenommen. Weder für das hydroxylapatithaltige 
GrB30H20/Coll noch für das calcithaltige GrB30CK20/Coll wurden bei der Inkubation in physi-
ologische Salzlösung (0,9 %-ige NaCl-Lösung) Unterschiede in der Freisetzung von Calciumi-
onen sowie von Kollagen bzw. Kollagenfragmenten aufgrund der verschiedenen Granulatgrö-
ßen beobachtet (Abbildung 4.31a, Abbildung 4.30a). Angesichts der Tatsache, dass aus den 
Xerogelmonolithen, bei denen deutlich weniger Oberfläche im Kontakt mit der Flüssigkeit 
steht, ähnlich hohe Calciummengen freisetzt wurden, waren in vitro auch keine erhöhten Frei-
setzungen für Granulat/Matrix-Konstrukte der Fraktion <125 µm gegenüber der Fraktion 
425-710 µm infolge des größeren Oberfläche/Volumen-Verhältnisses zu erwarten. 
Bioaktivität 
Die Granulat/Matrix-Konstrukte mit unterschiedlicher Xerogelzusammensetzung sind ähnlich 
wie die Xerogelmonolithe bioaktiv. Die Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte ist jedoch 
nicht nur durch die Bioaktivität der Xerogele selbst charakterisiert, auch das Vorliegen der 
Xerogele als Granulate anstatt als Monolithe und die Größe dieser Granulate sowie die Kol-
lagenmatrix haben Einfluss. Ähnlich wie für die Xerogelmonolithe beginnt für die Granulat/Mat-
rix-Konstrukte mit der Inkubation in mSBF bzw. Zellkulturmedium der Entzug von Calcium- und 
Phosphationen. Dies ist jedoch nur für die Granulat/Matrix-Konstrukte aus dreiphasigen Xero-
gelgranulaten der Fall (Abbildung 4.23b, c). Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll bestehend 
aus zweiphasigen Xerogelgranulaten bewirkten in mSBF und Zellkulturmedium innerhalb der 
ersten 7 Tage keine Absenkung der Calciumkonzentration. Dieser Effekt lässt sich auf die Kol-
lagenmatrix zurückführen, wobei seine Erklärung hypothetischen Charakters ist. Die durch Be-
handlung mit EDC/NHS initiierte chemische Quervernetzung zwischen Carboxy- und Amino-
gruppen benachbarter Kollagenmoleküle führt zu einer Blockierung der Carboxygruppen und 
somit von Nukleationsstellen für Calcium [243,244]. Im Falle von dreiphasigen Xerogelgranu-
laten in den Granulat/Matrix-Konstrukten kann dieser Effekt jedoch durch die Mineralphase als 
bevorzugte Nukleationsstelle kompensiert werden. 
In Analogie zu den calcithaltigen Xerogelmonolithen war es auch für calcithaltige Granulat/Mat-
rix-Konstrukte möglich, die bioaktivitätsbedingte Absenkung der extrazellulären Calciumkon-
zentration durch eine Calciumfreisetzung zu kompensieren. Diese Calciumfreisetzung aus den 
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Granulat/Matrix-Konstrukten nahm jedoch mit jedem Mediumwechsel immer weiter ab und er-
losch nach 2-wöchiger Inkubationszeit gänzlich, wie sich in in vitro-Freisetzungsversuchen in 
0,9 %-iger NaCl-Lösung zeigte (Abbildung 4.23a). Die schwindende Menge an Calciumionen, 
die aus den Granulat/Matrix-Konstrukten überhaupt freigesetzt werden kann, äußerte sich 
auch in calcium- und phosphathaltigen Medien (mSBF sowie Zellkulturmedium). Initial wurde 
die bioaktivitätsbedingte Absenkung der Calciumkonzentration durch eine überlagerte Calci-
umfreisetzung aus der Calcitphase der Xerogelgranulate kompensiert (Abbildung 4.23b, c). Im 
weiteren zeitlichen Verlauf der Auslagerung in mSBF bzw. Zellkulturmedium näherte sich die 
extrazelluläre Calciumkonzentration einem konstanten Level an. Diese konstante Calciumkon-
zentration in Höhe von 1,4-1,6 mM in mSBF bzw. 1,2-1,4 mM in Zellkulturmedium war vorran-
gig von der Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte geprägt und stellt sich auch ein, wenn 
Granulat/Matrix-Konstrukte mit hydroxylapatithaltigen Xerogelgranulaten anstelle der calcithal-
tigen enthalten sind.  
Die Vorbehandlung des Kollagens, das für die Herstellung der Xerogele verwendet wurde, 
beeinflusst ebenfalls die Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte. Wurde gammabestrahl-
tes Kollagen in den Sol-Gel-Prozess der Xerogelherstellung einbezogen, so erwies sich das 
daraus hergestellte Granulat/Matrix-Konstrukt als stärker bioaktiv (Abbildung 4.24). Nicht nur 
die sphärischen Mineralabscheidungen waren im Falle des gammabestrahlten Kollagens grö-
ßer als für unbehandeltes Kollagen, auch die flächige Zusammenlagerung der sphärischen 
Mineralabscheidungen oder das Zusammenlagern zu wiederum größeren Agglomeraten war 
ausgeprägter. Eine mögliche Ursache für diesen Effekt liegt in der strahlungsinduzierten De-
gradation des Kollagens. Infolge der Gammabestrahlung kommt es zu Spaltungen der Peptid-
ketten des Kollagens [220], sodass vermehrt Bindungsstellen für Calciumionen und die hete-
rogene Keimbildung zur Verfügung stehen. 
Ein weiterer möglicher Einflussfaktor auf die Bioaktivität der Granulat/Matrix-Konstrukte ist die 
Granulatgröße. Während sich für Granulat/Matrix-Konstrukte aus dreiphasigen Xerogelgranu-
laten keine signifikanten Unterschiede in der Bioaktivität in Abhängigkeit von der Granulat-
größe zeigten, war dies für GrB30/Coll der Fall. Mit dem Einsetzen des Calciumentzuges aus 
der Umgebung trat dieser Calciumentzug verstärkt für die kleinste Granulatfraktion ein 
(Abbildung 4.31b, c). Bei Betrachtung der Oberflächen der Granulat/Matrix-Konstrukte wird 
deutlich, dass mit abnehmender Granulatgröße die Anzahl der Granulate im Granulat/Matrix-
Konstrukt steigt (Abbildung 4.29). Es liegt die Vermutung nahe, dass für die kleinste Granulat-
fraktion (<125 µm) mehr Ecken und Kanten zur Verfügung stehen, die im Verlauf der Degra-
dation der Kollagenmatrix freigelegt werden. Anschließend findet die Calciumphosphatkeim-
bildung bevorzugt an diesen Ecken und Kanten statt, da sie gegenüber Flächen energetisch 
begünstigt sind. 
Insgesamt sind die physiologischen Eigenschaften der verschiedenen Silikat/Kollagen-Ver-
bundwerkstoffe durch die Xerogelzusammensetzung geprägt. Die physiologischen Eigen-
schaften der Xerogelmonolithe lassen sich bei gleicher Zusammensetzung der mineralischen 
Xerogelkomponenten auf die zugehörigen Granulat/Matrix-Konstrukte übertragen. Die Eigen-
schaften der verschiedenen Knochenersatzmaterialien hinsichtlich des Entzuges und der Frei-
setzung der Kationen Calcium und Strontium ließen eine Steuerung des Verhaltens von Zellen 





Die Wechselwirkung von Knochen- und Immunzellen mit einem Knochenersatzmaterial stellt 
eine komplexe Situation dar. In der vorliegenden Dissertation wurden Knochenersatzmateria-
lien auf der Basis von Silikat, Kollagen und verschiedenen weiteren Mineralphasen entwickelt, 
die von mehrphasigen Xerogelmonolithen bis hin zu Granulat/Matrix-Konstrukten unter Varia-
tion der Xerogelzusammensetzung sowie der Größe der Xerogelgranulate reichen. Basierend 
auf den in Abschnitt 5.3 diskutierten Eigenschaften Bioaktivität und Degradation der verschie-
denen Verbundwerkstoffe werden in den folgenden Ausführungen Zusammenhänge zwischen 
diesen physikochemischen Eigenschaften und den Reaktionen von Knochen- und Immunzel-
len hergestellt. 
Auf ausgewählte Details zum Verhalten von Osteoblasten, Osteoklasten und Makrophagen 
sowie deren Vorläuferzellen wurde bereits in der Diskussion zur Materialentwicklung (Ab-
schnitt 5.1) eingegangen, wenn diese relevant für die Auswahl geeigneter Materialien für die 
Weiterentwicklung des Knochenersatzes waren. Im Rahmen dieses Abschnitts soll nun syste-
matisch auf die Wechselwirkungen zwischen den Verbundwerkstoffen auf Basis von Silikat, 
Kollagen und weiteren Mineralphasen und den Knochen- sowie Immunzellen eingegangen 
werden.  
Um die Wechselwirkung des jeweiligen Zelltypen - Osteoblast bzw. Osteoklast - mit dem Kno-
chenersatzmaterial herauszuarbeiten, werden zunächst die Effekte der Prozesse in der Um-
gebung der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogele von den Effekten des direkten Zell/Mate-
rial-Kontaktes getrennt. Gegenstand dieser Ausführungen sind die Xerogelmonolithe. Mit dem 
Ziel, den Einfluss der Prozesse in der Umgebung auf die verschiedenen Zellpopulationen zu 
untersuchen, wurde in der vorliegenden Arbeit die indirekte Zellkultur genutzt. Hierfür wurden 
hMSC bzw. hMz auf Polystyrol in Gegenwart verschiedener Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
kultiviert. Weiterhin wurde mit Hilfe der direkten Zellkultivierung zusätzlich zu dem Einfluss der 
Umgebungsbedingungen auch der Einfluss der Materialoberfläche untersucht. Bei Kenntnis 
der Auswirkungen der Umgebungsbedingungen lässt das direkte Aussiedeln von hMSC bzw. 
hMz auf der Oberfläche verschiedener Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe Rückschlüsse auf 
die Auswirkungen der chemischen Zusammensetzung der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe 
zu. 
Im Weiteren werden die Komponenten der verschiedenen Verbundwerkstoffe (Xerogelmono-
lithe und Granulat/Matrix-Konstrukte) - Silikat, Kollagen und Calcium- bzw. Strontiummine-
rale - hinsichtlich ihres Einflusses auf Osteoblasten, Osteoklasten und Makrophagen sowie 
deren Vorläuferzellen diskutiert und bewertet. Die Diskussion zum Einfluss der Oberflächen-
strukturierung wird vor allem auf Grundlage der Granulat/Matrix-Konstrukte unter Variation der 
Granulatgröße geführt. 
5.4.1 Wechselwirkungen zwischen Osteoblasten und mehrphasigen Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffen 
Nachfolgend werden nun die Wechselwirkungen zwischen hMSC/Osteoblasten und den mehr-
phasigen Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen (Xerogelmonolithe und Granulat/Matrix-Kon-
strukte) diskutiert und bewertet. 
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5.4.1.1 Vergleich der Effekte aus indirekter und direkter Zellkultur 
Um die komplexe Situation der Wechselwirkung von mehrphasigen Silikat/Kollagen-Verbund-
werkstoffen mit hMSC/Osteoblasten zu analysieren, wurden die Effekte der Umgebungsbe-
dingungen von den Effekten der direkten Zell/Material-Wechselwirkung getrennt. Die Gegen-
wart der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe während der indirekten Zellkultur hatte, verglichen 
mit reinem Zellkulturmedium, eine Reduktion der Zellzahl bei gleichzeitiger Steigerung der os-
teogenen Differenzierung zur Folge (Abbildung 4.12). Es wird deutlich, dass allein die Degra-
dationsprodukte, die von den Xerogelmonolithen in das umliegende Zellkulturmedium freige-
setzt werden, und/oder die veränderten Ionenkonzentrationen des umliegenden Mediums für 
diese zelluläre Reaktion verantwortlich sind. Für Letzteres, die veränderte Zusammensetzung 
des Mediums, kann neben der Ionenzusammensetzung theoretisch auch die Adsorption von 
Komponenten des Zellkulturmediums Einfluss auf das Zellverhalten haben. Aus allen Xerogel-
monolithen werden zudem Kollagen (Abbildung 4.7) und Silikat (Abbildung 4.9d) in das umlie-
gende Medium freigesetzt. Die Analyse der Literatur zum Einfluss von Kollagen sowie von 
Silikat auf Osteoblasten und deren Vorläuferzellen liefert keinerlei Hinweise auf inhibitorische 
Effekte. Bei der weiteren Betrachtung der ionischen Interaktionen wird deutlich, dass sich für 
die Xerogelmonolithe unabhängig von derer Zusammensetzung reduzierte Calcium- sowie 
Phosphatkonzentrationen verglichen mit dem reinen Zellkulturmedium ergaben (Abbildung 
4.9). Neben der allgemein verringerten Proliferation der hMSC/Osteoblasten in Gegenwart der 
Xerogelmonolithe ist vor allem für Xerogelmonolithe, die die Calciumkonzentration ihrer Um-
gebung stark absenken, beispielsweise B30H20, eine zusätzlich reduzierte Proliferation zu 
verzeichnen. Die Abhängigkeit der Reaktion von hMSC/Osteoblasten von der extrazellulären 
Calciumkonzentration wird im nachfolgenden Abschnitt 5.4.1.2 detaillierter diskutiert. 
Der Vergleich der Ergebnisse aus der indirekten und der direkten Zellkultur zeigt, dass sich 
bei gleicher Zusammensetzung des Xerogelmonoliths selbige Tendenzen in der Proliferation 
und osteogenen Differenzierung der hMSC/Osteoblasten für beide Kulturbedingungen erga-
ben (Abbildung 4.11, Abbildung 4.12, Abbildung 4.13, Abbildung 4.14). Auffällig war jedoch, 
dass sich für das calcithaltige B30CK20 ab Tag 21 eine erhöhte Proliferation im Vergleich zu 
dem zweiphasigen B30 ergab, obwohl beide Xerogelmonolithe zu diesem Zeitpunkt nahezu 
dieselben extrazellulären Calciumkonzentrationen im Zellkulturmedium bewirkten. In Anbe-
tracht der deutlich stärkeren Proliferation für die direkte Zellkultur im Vergleich zur indirekten 
Zellkultur liegt eine mögliche Erklärung des beschriebenen Zellverhaltens in dem direkten Zell-
kontakt mit dem calciumfreisetzenden Material und einer damit verbundenen lokalen Erhöhung 
der Calciumkonzentration in Bereichen nahe der Xerogeloberfläche. Möglich erscheint jedoch 
auch der Einfluss von Carbonationen, die aus B30CK20 mit 20 % enthaltenem Calcit freige-
setzt werden. Pieters et al. untersuchten den Einfluss von Apatit mit verschiedenen Carbonat-
gehalten auf das Verhalten der murinen Osteoblastenvorläufer-Zelllinie MC3T3-E1. Eine ver-
besserte Zelladhärenz und Proliferation wurde für Carbonatgehalte oberhalb von 11 % beo-
bachtet [165]. Auch das parallele Auftreten beider Effekte ist denkbar. In Analogie zu den cal-
ciumhaltigen Xerogelmonolithen zeigten sich auch für die strontiumhaltigen Proben stärkere 
Effekte auf die Proliferation und Differenzierung von hMSC/Osteoblasten, wenn diese direkt 
auf der Oberfläche der Xerogelmonolithe kultiviert wurden (direkte Zellkultur). Auch für die 
strontiumhaltigen Xerogelmonolithe ließ sich dieses Verhalten auf den direkten Kontakt der 
Zellen zu dem strontiumfreisetzenden Material zurückführen, was wiederum mit einer lokalen 
Erhöhung der Strontiumkonzentration in Bereichen nahe der Xerogeloberfläche verbunden ist. 
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Auf die generell stimulierende Wirkung von Strontiumionen für die Proliferation und osteogene 
Differenzierung von hMSC/Osteoblasten soll im nachfolgenden Abschnitt 5.4.1.2 detaillierter 
eingegangen werden.  
Das strontiumphosphathaltige B30SP20 und das strontiumcarbonathaltige B30SK20 unter-
schieden sich in ihren ionischen Interaktionen in Bezug auf Calcium und Strontium, während 
sich ähnliche Phosphat- und Silikatkonzentrationen einstellten (Abbildung 4.9). B30SP20 be-
wirkte zwar eine höhere Calciumkonzentration im Medium, jedoch setzte B30SK20 deutlich 
mehr Strontiumionen frei. Der für die Stimulation der Osteoblasten und deren Vorläuferzellen 
dominierende Effekt ist demnach bevorzugt den Strontiumionen zuzuordnen. Weiterhin wur-
den in Gegenwart (indirekte Zellkultur) des strontiumphosphathaltigen B30SP20 und des cal-
cithaltigen B30CK20 gleiche Zellzahlen festgestellt (Abbildung 4.11a, Abbildung 4.12a). Beide 
Xerogelmonolithe bewirkten ähnliche Calciumkonzentrationen im Medium (Abbildung 4.9a). 
Da das strontiumphosphathaltige B30SP20 nahezu kein Strontium freisetzte, war in der indi-
rekten Zellkultur die extrazelluläre Calciumkonzentration entscheidend für die Zellzahl. In der 
direkten Zellkultur auf den Xerogeloberflächen wirkten sich die Freisetzung von Calciumionen 
aus B30CK20 und die damit einhergehende lokale Erhöhung der Calciumkonzentration im 
Gegensatz zu B30SP20 stimulierend auf die Proliferation aus. 
Die bisherigen Ausführungen zeigen, dass die Degradationsprodukte der mehrphasigen Sili-
kat/Kollagen-Xerogelmonolithe sowie die durch deren Anwesenheit veränderten Ionenkon-
zentrationen in der umgebenden Flüssigkeit den größten Einfluss auf die Proliferation und Dif-
ferenzierung von hMSC/Osteoblasten haben. Der direkte Kontakt der Zellen zum Material 
spielt eine untergeordnete Rolle und kommt bevorzugt dann zum Tragen, wenn aus dem Ma-
terial selbst die Kationen Calcium bzw. Strontium freigesetzt werden und dadurch eine lokale 
Konzentrationserhöhung nahe der Xerogeloberfläche entsteht, welche stimulierend wirksam 
wird (Abbildung 5.2). 
 
Abbildung 5.2: Effekte von Silikat/Kollagen-Xerogelen auf die in vitro-Osteoblastogenese. Überblick über die 
Effekte der Gegenwart eines Xerogels sowie des direkten Zell/Material-Kontaktes auf die in vitro-Osteoblastoge-
nese. 
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5.4.1.2 Einfluss der verschiedenen Komponenten der mehrphasigen Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffe 
Im vorangegangenen Abschnitt 5.4.1.1 wurde der generelle Einfluss der Degradationspro-
dukte der Silikat/Kollagen-Xerogele und/oder der durch die Xerogele veränderten Ionenkon-
zentrationen der Umgebung sowie der generelle Einfluss der Zell/Material-Interaktion auf das 
Proliferations- und Differenzierungsverhalten von hMSC/Osteoblasten betrachtet. Dieser Ab-
schnitt soll sich nun den Einflüssen konkreter Komponenten der mehrphasigen Verbundwerk-
stoffe wie Silikat und Kollagen sowie Calcium- und Strontiummineralen widmen, die als Bio-
materialbestandteile oder als gelöste Bestandteile (Degradationsprodukte) mit hMSC/Osteo-
blasten interagieren. 
Calciumionen 
Calciumionen stellen einen wichtigen Regulator der Osteogenese dar [153–158,245,246]. Die 
Stimulation der Proliferation und osteogenen Differenzierung sowie schließlich auch der Kno-
chenneubildung in vivo über die Regulation der extrazellulären Calciumkonzentration zu errei-
chen, stellte eine Zielsetzung der Materialentwicklung der vorliegenden Arbeit dar (Ab-
schnitt 5.1.1.1). Durch ihre Bioaktivität verändern die mehrphasigen Silikat/Kollagen-Verbund-
werkstoffe die Calciumkonzentration des umliegenden Mediums, was wiederum die Reaktio-
nen von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen beeinflusst [132,247]. Die Zusammensetzung 
der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe reguliert nicht nur deren Bioaktivität, je nach Zusam-
mensetzung können aus dem Material auch Calciumionen freigesetzt werden, die sich wiede-
rum auf die extrazelluläre Calciumkonzentration des umgebenden Mediums auswirken. Die 
Untersuchungen der vorliegenden Arbeit haben gezeigt, dass die Regulation der extrazellulä-
ren Kationenkonzentration (Calcium- und Strontiumkonzentration) durch die Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffe den Haupteinflussfaktor auf die Reaktion der hMSC/Osteoblasten 
darstellt. Mit den nachfolgenden Ausführungen soll hierauf detaillierter eingegangen werden. 
Die mehrphasigen Verbundwerkstoffe auf Basis von Silikat, Kollagen und weiteren Mineral-
phasen senken sowohl in Darreichungsform der Xerogelmonolithe als auch in Form der Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte die Calciumkonzentration der sie umgebenden Flüssigkeit ab 
(Abbildung 4.9a; Abbildung 4.23b, c; Abbildung 4.31b, c). Während die extrazelluläre Calcium-
konzentration des Zellkulturmediums (inklusive FCS) durch die Granulat/Matrix-Konstrukte 
von 2 mM auf Konzentrationen im Bereich von 1,2-1,4 mM reduziert wurde, fiel die Reduktion 
durch die Xerogelmonolithe noch stärker aus. Mit extrazellulären Calciumkonzentrationen im 
Bereich von 0,2-1,4 mM liefern insbesondere die Xerogelmonolithe Erkenntnisse über die 
Rolle von Calciumionen in Konzentrationen unterhalb der typischen Calciumkonzentration im 
Zellkulturmedium (1,8 mM) sowie unterhalb der extrazellulären, freien Calciumkonzentration 
der Calciumhomöostase (1,1-1,3 mM). Die in der Literatur beschriebenen Effekte der extrazel-
lulären Calciumkonzentration auf Osteoblasten und deren Vorläuferzellen sind zumeist auf 
eine Erhöhung der üblichen Calciumkonzentration von 1,8 mM im Zellkulturmedium limitiert 
[153–158,245,246]. Generell zeigte sich in diesen Literaturstudien mit zunehmender Calcium-
konzentration eine positive Wirkung auf die Proliferation, osteogene Differenzierung und Mi-
neralisierung von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen. Die Hintergründe der Interaktion 
von extrazellulärem Calcium und MSC sind bis heute noch nicht vollständig geklärt. Zahlreiche 
Literaturstellen postulieren eine Interaktion durch die Aktivierung des CaSR [72,153–
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155,157,160,161] sowie durch spannungsabhängige Calciumionenkanäle, die für die Auf-
rechterhaltung der intrazellulären Calciumhomöostase von Bedeutung sind [153,248]. 
Die in der vorliegenden Arbeit untersuchten Xerogelmonolithe als zweiphasige Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffe B30 sowie als dreiphasige Verbundwerkstoffe B30H20 und 
B30CK20 mit einem zusätzlichen Calciummineral bewirkten je nach Zusammensetzung unter-
schiedliche extrazelluläre Calciumkonzentrationen im Zellkulturmedium (Abbildung 4.8c, Ab-
bildung 4.9a). Für das hinsichtlich seiner Calciumphosphatschichtbildung auf der Oberfläche 
als wenig bioaktiv eingestufte zweiphasige B30 ergab sich eine Calciumkonzentration von 
0,7-1,4 mM. Im Gegensatz dazu stellten sich bei der Inkubation des stark bioaktiven hydro-
xylapatithaltigen B30H20 Calciumkonzentrationen von 0,2-1,0 mM ein. Das calcithaltige 
B30CK20 ist in der Lage, den bioaktivitätsbedingten Calciumentzug aus der Umgebung durch 
eine überlagerte Calciumfreisetzung zu kompensieren, sodass sich eine konstante Calcium-
konzentration von 1,4 mM über 28 Tage hinweg einstellte. Diese unterschiedlichen Calcium-
konzentrationen zeigten ihren Einfluss auf die Proliferation und Differenzierung von hMSC/Os-
teoblasten sowohl in Untersuchungen mittels indirekter Zellkultur als auch in direkten Zellkul-
turversuchen. Generell zeigten Zellen, die in Gegenwart der Xerogelmonolithe B30, B30H20 
bzw. B30CK20 kultiviert wurden (indirekte Zellkultur) und reduzierten Calciumkonzentration 
ausgesetzt waren eine geringere Proliferation und osteogene Differenzierung im Vergleich zu 
Zellen, die in Zellkulturmedium ohne Xerogel kultiviert wurden (Referenz PS) und einer kon-
stanten Calciumkonzentration von 2 mM ausgesetzt waren (Abbildung 4.11, Abbildung 4.12). 
Weiterhin zeigte das hydroxylapatithaltige B30H20, das die Calciumkonzentration seiner Um-
gebung sehr stark reduzierte, im Vergleich zu B30 und B30CK20 nicht nur eine deutlich gerin-
gere Zellzahl, sondern auch eine signifikant reduzierte ALP-Aktivität. Je stärker folglich die 
Calciumkonzentration des umgebenden Zellkulturmediums durch den Xerogelmonolithen ge-
senkt wurde, desto geringer waren die Proliferation und osteogene Differenzierung der 
hMSC/Osteoblasten in Gegenwart der Xerogelmonolithe. Diese Beobachtungen zur Interak-
tion von extrazellulärem Calcium und hMSC/Osteoblasten stehen im Einklang mit den in der 
Literatur beschriebenen Effekten. Auch für Konzentrationen unterhalb von 1,8 mM, die in den 
Literaturstudien üblicherweise als geringste Calciumkonzentration der Untersuchungen fun-
giert [153–158,245,246], wirken zunehmende Calciumkonzentrationen stimulierend auf Oste-
oblasten und deren Vorläuferzellen. 
Der Einfluss der extrazellulären Calciumkonzentration auf die Proliferation und osteogene Dif-
ferenzierung der hMSC/Osteoblasten wird insbesondere durch den Vergleich von Ergebnissen 
aus der indirekten und der direkten Zellkultur deutlich. Für Zellen, die direkt auf der Oberfläche 
des calcithaltigen B30CK20 kultiviert wurden (direkte Zellkultur), ergab sich ab Tag 21 eine 
fast doppelt so hohe Zellzahl im Vergleich zu Zellen auf dem zweiphasigen B30, obwohl beide 
Xerogelmonolithe zu diesem Zeitpunkt nahezu dieselben extrazellulären Calciumkonzentrati-
onen im Zellkulturmedium bewirkten (Abbildung 4.13a, b; Abbildung 4.14a, b). Dieser Effekt 
trat jedoch nur in der direkten Zellkultur auf. Die indirekte Kultur der hMSC/Osteoblasten in 
Gegenwart der Xerogelmonolithe ergab nahezu gleiche Zellzahlen für B30 und B30CK20 
(Abbildung 4.11a, b; Abbildung 4.12a, b). Als Ursache hierfür ist der direkte Zellkontakt mit 
dem calciumfreisetzenden B30CK20 anzuführen, was gleichzeitig die Bedeutung von Calci-
umionen für osteoblastäre Zellen unterstreicht. In Bereichen nahe der Xerogeloberfläche re-
sultiert wahrscheinlich eine lokale Erhöhung der extrazellulären Calciumkonzentration, die die 
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auf der Xerogeloberfläche adhärenten hMSC/Osteoblasten wahrnehmen und mit einer gestei-
gerten Proliferation reagieren (Abbildung 5.2). Die ALP-Aktivität erwies sich als nicht beein-
flusst von dem direkten Zell/Material-Kontakt zu dem calciumfreisetzenden B30CK20 
(Abbildung 4.12c, Abbildung 4.14c). Für die ALP-Aktivität war lediglich die extrazelluläre Cal-
ciumkonzentration richtungsweisend. Insgesamt wird ersichtlich, dass die Regulation der ext-
razellulären Calciumkonzentration durch die mehrphasigen Silikat/Kollagen-Verbundwerk-
stoffe die Reaktion der hMSC/Osteoblasten maßgeblich beeinflusst. 
Strontiumionen 
Im Allgemeinen wirkt sich ein strontiumhaltiges Mineral als dritte Phase in Silikat/Kollagen-Ver-
bundwerkstoffen positiv auf hMSC/Osteoblasten aus. Zellkulturuntersuchungen im Rahmen 
der vorliegenden Arbeit haben gezeigt, dass für die Xerogelmonolithe B30SP20 mit Stronti-
umphosphat und B30SK20 mit Strontiumcarbonat verglichen mit dem strontiumfreien B30 so-
wohl höhere Zellzahlen als auch höhere ALP-Aktivitäten erzielt wurden (Abbildung 4.11, Ab-
bildung 4.12, Abbildung 4.13, Abbildung 4.14). Ähnliche Beobachtungen machten auch Schu-
macher et al., Stefanic et al. und Zhang et al. in ihren Studien zu strontiumhaltigen Biomateri-
alien [203–205]. Untersuchungen von Schumacher et al. zeigten eine signifikant gesteigerte 
Proliferation sowie einen Anstieg in der ALP-Aktivität von hMSC/Osteoblasten für die mit 
Strontium modifizierten Calciumphosphatzemente im Vergleich zu herkömmlichen Calciump-
hosphatzementen [203]. Auch in Arbeiten von Stefanic et al. konnte für die strontiumhaltigen 
Materialien eine Steigerung in der osteogenen Differenzierung festgestellt werden [204]. Die 
Autoren beobachteten eine erhöhte Expression osteogener Marker (ALP und OCN) im Falle 
strontiumhaltiger, phosphatbasierter Gläser im Gegensatz zu strontiumfreien, phosphatbasier-
ten Gläsern. Zhang et al. verglichen strontiumsubstituierte Apatite, strontiumhaltige Calcium-
silikate und strontiumhaltige Borosilikate mit den jeweils reinen Apatiten, Calciumsilikaten und 
Borosilikaten [205]. Die von den verschiedenen strontiumhaltigen Materialien gewonnenen 
vorkonditionierten Medien bewirkten proliferations- und differenzierungsfördernde Effekte auf 
humane osteoblastenähnliche Zellen (MG-63.3A) im Vergleich zu den Medien, die aus den 
strontiumfreien Materialien gewonnen wurden. Sowohl in Bezug auf die Beispiele aus der Li-
teratur [203–205] als auch im Falle der Silikat/Kollagen-Xerogele der vorliegenden Arbeit sind 
die positiven Effekte strontiumhaltiger Biomaterialien auf Osteoblasten und deren Vorläufer-
zellen in der Strontiumfreisetzung begründet. Strontiumionen beeinflussen, ähnlich wie Calci-
umionen, die Proliferation und osteogene Differenzierung [181–187], indem sie über den 
CaSR mit Osteoblasten und Vorläuferzellen interagieren [182]. 
Für die beiden strontiumhaltigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe B30SP20 und B30SK20 
ergaben sich Unterschiede in ihrer Wirkung auf hMSC/Osteoblasten. Sowohl die Kultur der 
hMSC/Osteoblasten auf der Oberfläche (direkte Zellkultur, Abbildung 4.13, Abbildung 4.14) 
der Xerogelmonolithe als auch in ihrer Gegenwart (indirekte Zellkultur, Abbildung 4.11, Abbil-
dung 4.12) ergab höhere Zellzahlen und gesteigerte ALP-Aktivitäten für B30SK20 verglichen 
mit B30SP20. Dieser Effekt ist auf die unterschiedlichen extrazellulären Strontiumkonzentrati-
onen zurückzuführen. B30SP20 und B30SK20 setzten in Abhängigkeit des enthaltenen Mine-
rals Strontiumionen in unterschiedlichem Maße frei (Abbildung 4.9b). Die Ionenfreisetzung aus 
dem strontiumcarbonathaltigen B30SK20 bewirkte im Zellkulturmedium Strontiumkonzentrati-
onen im Bereich von 0,6-0,3 mM. Aus dem strontiumphosphathaltigen B30SP20 wurden deut-
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lich geringere Mengen an Strontiumionen freigesetzt, sodass sich im umgebenden Zellkultur-
medium Strontiumkonzentrationen von 0,02-0,003 mM einstellten. Trotz abnehmender Frei-
setzungsrate an Strontiumionen mit zunehmender Inkubationsdauer erzielten sowohl 
B30SP20 als auch B30SK20 extrazelluläre Strontiumkonzentrationen im stimulierenden Be-
reich für Osteoblasten und deren Vorläuferzellen. Schumacher et al. zeigten eine konzentrati-
onsabhängige Steigerung der Proliferation von hMSC/Osteoblasten bis zu einer Strontiumkon-
zentration von 1 mM im Falle osteogen stimulierter Zellen (Os+) bzw. 5 mM für die Kultivierung 
ohne osteogene Zusätze (Os-) [203]. Oberhalb dieser Strontiumkonzentrationen liegen toxi-
sche Konzentrationen vor, die auch durch Braux et al. gezeigt wurden [216]. Auch in Hinblick 
auf die osteogene Differenzierung von Osteoblasten wirken sich Strontiumkonzentrationen bis 
etwa 1 mM stimulierend aus, wie Verberckmoes et al. [249] und Li et al [250]. für den frühen 
osteogenen Marker ALP gezeigt haben. 
Die bisherigen Angaben zur konzentrationsabhängigen Strontiumwirkung bezogen sich da-
rauf, dass Strontiumionen zusätzlich zu der üblichen Calciumkonzentration von 1,8 mM (zu-
züglich Calciumionen aus dem FCS) im Zellkulturmedium vorlagen. Kruppke et al. nutzten für 
ihre Experimente verringerte Calciumkonzentrationen von 0,4 mM im Zellkulturmedium und 
untersuchten die Wirkung von Strontium im Konzentrationsbereich von 0,4-3,6 mM [251]. Aus 
diesen Untersuchungen ging hervor, dass Strontiumionen die nachteilige Wirkung zu niedriger 
extrazellulärer Calciumkonzentrationen kompensieren können. Unter der Bedingung verrin-
gerter extrazellulärer Calciumkonzentrationen waren Strontiumkonzentrationen zwischen 
0,4 mM und 0,9 mM optimal für die Proliferation und osteogene Differenzierung von hMSC/Os-
teoblasten. Die Kompensation nachteiliger Effekte einer niedrigen extrazellulären Calciumkon-
zentration durch Strontiumionen wurde auch für die strontiumhaltigen Xerogelmonolithe der 
vorliegenden Arbeit ersichtlich. Mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogele senken aufgrund ihrer 
Bioaktivität die Calciumkonzentration ihrer Umgebung ab. So stellten sich für das strontiump-
hosphathaltige B30SP20 Calciumkonzentrationen im Bereich von 0,5-1,4 mM ein und für das 
strontiumcarbonathaltige B30SK20 von 0,9-1,3 mM. Im Vergleich dazu bewirkte der strontium-
freie Xerogelmonolith B30 extrazelluläre Calciumkonzentrationen von 0,7-1,4 mM. Damit lie-
gen in Bezug auf die extrazelluläre Calciumkonzentration weniger kritische Bedingungen vor 
als es in den Untersuchungen von Kruppke et al. der Fall war, die konstant geringe Calcium-
konzentrationen von 0,4 mM verwendeten [251]. Nichtsdestotrotz zeigen vor allem die indirek-
ten Zellkulturversuche der vorliegenden Arbeit, dass sich die verringerten Calciumkonzentra-
tionen infolge der Inkubation der bioaktiven Xerogele negativ auf die Proliferation der 
hMSC/Osteoblasten auswirken (Abbildung 4.11a, b; Abbildung 4.12a, b). Die zusätzliche 
Strontiumfreisetzung aus B30SP20 und B30SK20 kompensierte diese Effekte, sodass sich die 
Proliferation der Zellen an die der xerogelfrei kultivierten Zellen annäherte. Insgesamt wird 
damit deutlich, dass die Regulation der extrazellulären Kationenkonzentration - der Cal-
cium- und der Strontiumkonzentration - durch die Verbundwerkstoffe einen essentiellen Ein-
flussfaktor für die Reaktion der hMSC/Osteoblasten darstellt. 
Silikat 
Silikat ist eine der Basiskomponenten der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe, die in allen Xe-
rogelmonolithen und Granulat/Matrix-Konstrukten enthalten ist und während einer Inkubation 
in das sie umgebende flüssige Medium freigesetzt wird (Abbildung 4.9d). Nichtsdestotrotz 
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scheint Silikat eine im Vergleich zu den Kationen (Calcium- und Strontiumionen) untergeord-
nete Rolle in der Wechselwirkung der hMSC/Osteoblasten mit den Silikat/Kollagen-Verbund-
werkstoffen zu spielen. Silikat wird aus den Xerogelmonolithen in Abhängigkeit von den Be-
standteilen der anorganischen Komponente und den Anteilen der verschiedenen Minerale in 
unterschiedlichem Maße freigesetzt. So setzten dreiphasige Xerogele, die 50 % Silikat und 
20 % eines weiteren Minerals wie beispielsweise Hydroxylapatit enthalten, über 28 Tage hin-
weg kontinuierlich Silikat frei, sodass sich im umliegenden Zellkulturmedium Konzentrationen 
von 0,2-0,4 mM einstellten. Das zweiphasige Xerogel B30, dessen mineralischer Anteil (70 %) 
ausschließlich aus Silikat besteht, bewirkte im Vergleich zu den dreiphasigen Xerogelen im 
umliegenden Zellkulturmedium über den gesamten Inkubationszeitraum signifikant gesteigerte 
Silikatkonzentrationen bis zu 0,8 mM. In Hinblick auf die materialseitig stimulierte osteogene 
Differenzierung könnte das freigesetzte Silikat hier einen stimulierenden Effekt haben, was 
anhand der folgenden Vergleiche mit Studien aus der Literatur dargestellt werden soll. 
Generell sind in der Literatur die stimulierenden Effekte von Silikat auf die Proliferation und 
osteogene Differenzierung, sowohl für lösliches Silikat als auch für Silikat als Bestandteil eines 
Knochenersatzmaterials, beschrieben [86,143–145,252–254]. Entsprechende Studien arbei-
ten zumeist jedoch in Konzentrationsbereichen unterhalb der für die Xerogele relevanten Kon-
zentrationen. Reffitt et al. beschrieben die Wirkung von Silikat in physiologischen Konzentrati-
onen (10-20 µM) auf hMSC sowie eine humane Osteosarkomzelllinie (MG-63) und eine hu-
mane Osteoblastenzelllinie (HCC1) [145]. Die Autoren wiesen nach, dass Silikat in Form von 
Orthokieselsäure die Synthese von Kollagen I sowie die osteogene Differenzierung, ausge-
drückt durch die ALP-Aktivität und die Expression von OCN, dosisabhängig stimuliert. 
Costa-Rodrigues et al. verwendeten lösliches Silikat in Konzentrationen von 0,2-125 µM und 
stellten eine dosisabhängige Steigerung der Proliferation von hMSC bis 25 µM fest [143]. Für 
selbigen Konzentrationsbereich wurde auch die gesteigerte Expression früher (ALP, Kol-
lagen I) und später (OCN, OPN, BSP) Marker der Osteogenese beobachtet. Eine Studie, die 
einen für die Xerogele relevanten Konzentrationsbereich adressiert, wurde von Han et al. ver-
öffentlicht. Han et al. stellten durch den Vergleich der Effekte von Natriumchlorid und Natrium-
silikat auf hMSC den alleinigen Einfluss von Silikationen heraus, da sich auch Kationen und 
Änderungen des pH-Wertes auf das Zellverhalten auswirken [144]. Die Proliferation der hMSC 
innerhalb der 7-tägigen Kultivierung war für 1,25 mM und 2,5 mM signifikant im Vergleich zu 
niedrigeren und höheren Silikatkonzentrationen gesteigert. Die Expression verschiedener 
Marker der Osteogenese wie ALP, OCN und OPN war für die Silikatkonzentration 0,625 mM 
verglichen mit niedrigeren und höheren Konzentrationen signifikant gesteigert. Han et al. 
schlugen für die Regulierung der Proliferation und osteogenen Differenzierung durch Silikatio-
nen die Einbeziehung der Signalwege Wnt sowie sonic hedgehog homolog vor. Aus der von 
Han et al. publizierten Studie lässt sich für die vorliegende Arbeit ableiten, dass das aus den 
verschiedenen mehrphasigen Xerogelmonolithen freigesetzte Silikat in einem Konzentrations-
bereich liegt, der auf die osteogene Differenzierung stimulierende Effekte ausüben kann. Mög-
licherweise lässt sich auf diese Weise erklären, dass die zweiphasigen Silikat/Kollagen-Xero-
gelmonolithe B30 im Vergleich zu allen dreiphasigen Xerogelmonolithen einen früher einset-
zenden Anstieg der ALP-Aktivität der (Os+)-Zellen aufwiesen. Dieser nicht signifikante Trend 
war in der indirekten Zellkultur besonders am Tag 14 zu erkennen (Abbildung 4.12c).  
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In Verbindung mit Biomaterialien konnte der Einfluss von Silikat auf Osteoblasten und deren 
Vorläuferzellen nicht immer eindeutig nachgewiesen werden. Generell zeigte sich für zahlrei-
che siliziumsubstituierte Calciumphosphate die überlegene osteogene Wirkung gegenüber der 
nichtsubstituierten, stöchiometrischen Calciumphosphate. Die Wirkung des Silikats war in die-
sen Fällen jedoch nicht eindeutig, da sich die Siliziumsubstitution eines Calciumphosphats 
auch auf dessen Löslichkeit, Korngröße und Oberflächentopographie sowie auf das Verhalten 
der Proteinadsorption auswirken kann [86,254]. Auch für Bioglas sind die positiven Effekte auf 
die Knochenneubildung in vivo nicht den freigesetzten Silikationen, sondern der Apatitschicht 
im Zuge seiner starken Bioaktivität zuzuschreiben [252]. Positive Hinweise auf den Einfluss 
von Silikat aus einem Biomaterial auf Osteoblasten gibt hingegen eine Publikation von Wagner 
et al. [247]. Grundlage dieser Studie waren mehrphasige Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe, 
wie sie auch in der vorliegenden Arbeit verwendet werden, jedoch mit einer abweichenden 
Calciumphosphatphase. Für diese Xerogele, die Silikat als Basiskomponente enthalten, zeig-
ten sich deutliche Anzeichen osteogener Differenzierung, trotz der Tatsache, dass die stark 
bioaktiven Xerogele die extrazelluläre Calciumkonzentration auf 0,01-0,12 mM absenkten. Im 
Gegensatz dazu zeigten hMSC, die ohne Calcium auf Polystyrol kultiviert wurden, auch unter 
Stimulation durch osteogene Zusätze im Zellkulturmedium keine osteogene Differenzierung. 
Naheliegend sind folglich silikatvermittelte osteogene Effekte. Zudem nahmen hMSC/Osteo-
blasten, die auf den Silikat/Kollagen-Xerogelen kultiviert wurden, Silikat intrazellulär auf, was 
durch ToF-SIMS-Untersuchungen in der Publikation von Wagner et al. gezeigt wurde [247]. 
Den Xerogelen, die Silikat als Basiskomponente enthalten, wird somit ein erhöhtes osteogenes 
Potential zugeschrieben, das unter der Bedingung einer niedrigen extrazellulären Calciumkon-
zentration zum Tragen kommt. 
Kollagen 
Kollagen als eine der Basiskomponenten von Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen ist ebenso 
wie Silikat in allen Xerogelmonolithen und Granulat/Matrix-Konstrukten enthalten und wird bei 
Inkubation in ein flüssiges Medium in dieses freigesetzt (Abbildung 4.7, Abbildung 4.22, Abbil-
dung 4.30). Aus den zellbiologischen Untersuchungen der Silikat/Kollagen-Xerogele in Darrei-
chungsform der Monolithe können keine nennenswerten Schlussfolgerungen zur Rolle von 
Kollagen für die Wechselwirkung mit hMSC/Osteoblasten gezogen werden. Trotz stets glei-
cher Kollagenanteile (30 Gew.%) in den bearbeiteten Xerogelmonolithen wurden in Abhängig-
keit von der Zusammensetzung der Mineralphase Unterschiede in der Freisetzung von Kol-
lagen und Kollagenfragmenten in wässrige Medien beobachtet (Abbildung 4.7). Eine eindeu-
tige Korrelation zwischen der Kollagenkonzentration und dem Verhalten der hMSC/Osteoblas-
ten konnte jedoch, auch unter Berücksichtigung der Literatur, nicht abgeleitet werden.  
Aussagekräftige Erkenntnisse zur Rolle von Kollagen für die Wechselwirkung mit hMSC/Os-
teoblasten wurden durch Untersuchungen an Granulat/Matrix-Konstrukten erhalten, die aus 
Xerogelgranulaten aufgebaut waren, für die sich wiederum die Vorbehandlung des Kollagens 
unterschied. Das in den Xerogelgranulaten enthaltene Kollagen war entweder unbehandelt 
oder gammabestrahlt. Bei ansonsten gleicher Xerogelzusammensetzung bewirkten Granu-
lat/Matrix-Konstrukte auf Basis von unbehandeltem Kollagen eine gesteigerte Zellproliferation 
im Vergleich zu denen mit gammabestrahltem Kollagen (Abbildung 4.25a, Abbildung 4.26a). 
Gleichzeitig war im Falle des gammabestrahlten Kollagens die ALP-Aktivität gesteigert 
(Abbildung 4.26b). Eine mögliche Erklärung für diese Reaktion der hMSC/Osteoblasten liegt 
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in der veränderten Anbindung der Zellen an gammabestrahltem Kollagen verglichen mit unbe-
handeltem Kollagen. Die direkte Wechselwirkung von Zellen mit einer organischen Matrix de-
ren Hauptbestandteil Kollagen ist, erfolgt über entsprechende Rezeptoren und Integrine der 
Zelle, die spezifische Peptidsequenzen des Kollagens erkennen [255]. Die Gammabestrah-
lung von lyophilisiertem Kollagen führt zur Spaltung der Polypeptidketten des Kollagens und 
zur Desorganisation der molekularen Strukturen [220,256]. Möglicherweise werden bei der 
Gammabestrahlung auch nichtkollagene Proteine beschädigt bzw. verändert. Dies kann sich 
auf die Zell/Material-Wechselwirkung und somit auf die Proliferation und Differenzierung der 
Zellen auswirken. Aber auch gelöste Bestandteile der nichtkollagenen Proteine können sich 
auf die Proliferation und Differenzierung der Zellen auswirken. 
Eine Variation in der Vorbehandlung des Kollagens stellt folglich eine Möglichkeit dar, auf Os-
teoblasten und deren Vorläuferzellen materialseitig Einfluss zu nehmen. Betrachtet man für 
die Darreichungsform der Granulat/Matrix-Konstrukte den Einfluss einer zu Silikat zusätzlichen 
Mineralphase (Hydroxylapatit oder Calcit) in den Xerogelgranulaten auf hMSC/Osteoblasten 
und vergleicht ihn mit dem Einfluss der Vorbehandlung des Kollagens in den Xerogelgranula-
ten, so überwiegt letzterer. Neben den Kationen (Calcium- und Strontiumionen) kann auch 
dem Kollagen eine entscheidende Rolle in der Wechselwirkung der hMSC/Osteoblasten mit 
den Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen zugeschrieben werden. 
5.4.1.3 Einfluss der Oberflächenstrukturierung 
Die Wirkung von Degradationsprodukten und veränderten Ionenkonzentrationen ausgehend 
von Silikat/Kollagen-Xerogelen auf hMSC/Osteoblasten sowie die Wirkung des zusätzlichen 
Zell/Material-Kontaktes waren Gegenstand von Abschnitt 5.4.1.1. Aus diesen Ausführungen 
ging hervor, dass die Umgebungsbedingungen (Degradationsprodukte und Ionenkonzentrati-
onen) den Haupteinflussfaktor auf die Proliferation und Differenzierung von hMSC/Osteoblas-
ten darstellen. Die direkte Zell/Material-Interaktion spielt eine untergeordnete Rolle und zeigt 
ihren Einfluss bevorzugt dann, wenn durch die Freisetzung der Kationen Calcium bzw. Stron-
tium aus dem Material nahe der Materialoberfläche erhöhte Kationenkonzentrationen entste-
hen und diese Ionenkonzentrationen auf hMSC/Osteoblasten stimulierend wirksam werden 
(Abbildung 5.2). Die folgenden Ausführungen widmen sich den direkten Zell/Material-Interak-
tionen detaillierter durch systematische Untersuchungen zur Wechselwirkung von Osteoblas-
ten und deren Vorläuferzellen mit unterschiedlichen Oberflächenstrukturierungen. 
Der Einfluss der Oberflächenstrukturierung auf die Proliferation und osteogene Differenzierung 
von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen zeigte sich für die mehrphasigen Silikat/Kollagen-
Xerogele vor allem in Darreichungsform der Granulat/Matrix-Konstrukte. Granulat/Matrix-Kon-
strukte beinhalten die Silikat/Kollagen-Xerogele in Form von Granulaten als wirksame Haupt-
komponente in einem Verbund mit Kollagen. Aus dem Einbetten der Granulate in ihre Matrix 
resultiert eine strukturierte Oberfläche, die vor allem von den Granulaten geprägt ist, die wie-
derum von einer Schicht aus Kollagen überzogen sind (Abbildung 4.21c, d). In der vorliegen-
den Arbeit lag der Fokus auf Oberflächenstrukturierungen, die aus der Variation der Granulat-
größe resultierten. Die Oberflächengeometrien der Granulat/Matrix-Konstrukte waren unregel-
mäßig verteilt sowie unregelmäßig geformt, woraus isotrope Oberflächenstrukturierungen re-
sultierten (Abbildung 4.21c, d). In der Literatur wurde gezeigt, dass isotrope Geometrien auf 
der Oberfläche des Biomaterials die Differenzierung von MSC in osteogene Richtung fördern 
[111]. Metavarayuth et al. beobachteten diesen Trend für isotrope, insel- oder säulenförmige 
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Strukturen unabhängig davon, ob die Geometrien regelmäßig oder statistisch angeordnet wa-
ren. Im Gegensatz dazu können anisotrope Strukturierungen unabhängig von ihrer Dimension 
Veränderungen in zellulären, zytoskelettalen und fokalen Adhäsionen herbeiführen, die in ver-
änderten Genexpressionen resultieren können [110]. Auf diese Weise kann durch anisotrope 
Oberflächen beispielsweise die Differenzierung der MSC in osteogene Richtung behindert 
werden. 
Im Allgemeinen proliferierten hMSC, nachdem sie auf den Granulat/Matrix-Konstrukten aus-
gesiedelt wurden, nur geringfügig (Abbildung 4.32a, Abbildung 4.33a). Erst nach 14-tägiger 
Kultivierung erhöhten sich die Zellzahlen verglichen zur Anzahl der hMSC bei der Besiedlung. 
Im Gegensatz zu Xerogelmonolithen (Abbildung 4.13a, b; Abbildung 4.14a, b) ergab sich da-
mit trotz gleicher Besiedlungsdichte eine verzögerte Proliferation auf den Granulat/Matrix-Kon-
strukten. Die Ursache ist wahrscheinlich in der Behinderung des Zell/Zell-Kontaktes durch die 
granulatbedingte Oberflächentopographie zu suchen [217]. Die verzögerte Proliferation be-
dingte auch den erst spät einsetzenden Anstieg der ALP-Aktivität sowie das an Tag 28 beo-
bachtete ALP-Maximum für Zellen auf Granulat/Matrix-Konstrukten (Abbildung 4.26b). In der 
Literatur wird beschrieben, dass von anderen Zellen isolierte Einzelzellen kaum Differenzie-
rung aufweisen, während der Zell/Zell-Kontakt eine osteogene Differenzierung signifikant er-
höht [257]. 
Die Prozesse der Degradation und der Bioaktivität von Granulat/Matrix-Konstrukten sind wenig 
beeinflusst von der Granulatgröße (Abschnitt 5.3.2). Maßgeblich wirkt sich die Xerogelzusam-
mensetzung auf beide Prozesse aus. Unter der Bedingung einer gleichen Xerogelzusammen-
setzung können Unterschiede im Zellverhalten folglich auf die variierten Oberflächenstruktu-
rierungen der Granulat/Matrix-Konstrukte zurückgeführt werden. Aus der Verwendung der 
Granulatfraktionen <125 µm, 125-425 µm oder 425-710 µm resultierten Rauheiten Ra der Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte von 7,5-33,4 µm (Tabelle 4.1). Mit zunehmender Granulatgröße und 
Rauheit nahm die Zellzahl auf den Granulat/Matrix-Konstrukten ab und gleichzeitig die ALP-
Aktivität zu (Abbildung 4.32, Abbildung 4.33). Die Abhängigkeit der Proliferation und osteoge-
nen Differenzierung von Osteoblasten und deren Vorläuferzellen von der Rauheit der Oberflä-
che wurde auch durch weitere Autoren beschrieben [103–111]. Jäger et al. kultivierten humane 
Zellen aus dem Knochenmark unter osteogener Stimulation auf Oberflächen einer Titanlegie-
rung [103]. Die Autoren beobachteten eine erhöhte Expression der osteogenen Marker ALP 
und OPN für sandgestrahlte Oberflächen mit 4,05 µm Rauheit im Vergleich zu polierten Ober-
flächen mit 0,45 µm Rauheit. Gittens et al. zeigten mit der humanen Osteosarkomzelllinie 
MG63 ebenfalls erhöhte Mengen des osteogenen Markers OCN sowie von OPG im Falle sand-
gestrahlter Titanoberflächen [104]. Der frühe osteogene Marker ALP zeigte jedoch für glatte 
Titanoberflächen eine höhere Aktivität. Auch die Zellzahl war auf glatten Titanoberflächen er-
höht. Costa et al. untersuchten Oberflächen aus Hydroxylapatit mit Rauheiten von 1-2 µm und 
zeigten die zunehmende Expressionen der osteogenen Marker ALP, OCN und Kollagen I 
durch Ratten-Osteoblasten für zunehmend raue Oberflächen [105]. Die Beeinflussung der 
Proliferation und osteogenen Differenzierung durch Oberflächenstrukturierungen im Mikrome-
terbereich wurde auch durch Engel et al. beschrieben, jedoch mit gegenteiligen Ergebnissen 
[106]. Für mikrostrukturierte PMMA-Oberflächen wurde im Gegensatz zu glatten Oberflächen 
eine leicht erhöhte Proliferation bei gleichzeitig verringerter ALP-Aktivität festgestellt. In Stu-
dien von Faia-Torres et al. und Yang et al. wurden Oberflächenrauheiten von etwa 1 µm als 
Optimum für die Induktion der osteogenen Differenzierung von MSC herausgestellt [107–109]. 
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Faia-Torres et al. kultivierten hMSC mit und ohne osteogene Stimulation auf PCL mit einem 
Rauheitsgradienten auf der Materialoberfläche. Aus den Rauheiten im Bereich von 0,5-4,7 µm 
ergaben sich Abstände zwischen zwei Hochpunkten von 214-33 µm [107,108]. Die Förderung 
der Osteogenese in Hinblick auf die osteogenen Marker ALP und Kollagen I war bei 0,93 µm 
Rauheit optimal [108]. Yang et al. identifizierten bei Untersuchungen mit hMSC auf Hydroxyla-
patit Rauheiten von 0,77-1,09 µm als optimal für die osteogene Differenzierung von hMSC 
[109]. Die Mechanismen hinter dem Zellverhalten in Abhängigkeit von der Oberflächenstruk-
turierung sind bis heute ungeklärt. 
Im Gegensatz zu den komplexen Verbundwerksoffen der vorliegenden Arbeit beschränken 
sich die Studien aus der Literatur häufig auf Metalloberflächen, die beispielsweise zum Zweck 
einer erhöhten Rauheit sandgestrahlt wurden, oder auf Polymere mit definierten Oberflächen-
geometrien (pattern). Zudem sind die dabei verwendeten Rauheiten im Nano- bis Submikro-
meterbereich, während die der vorliegenden Arbeit teilweise deutlich größer sind (Ra: 
7,5-33,4 µm). Die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit haben gezeigt, dass die Beeinflus-
sung des Zellverhaltens auch mit Oberflächentopographien im Mikrometerbereich möglich ist. 
Auf diese Weise sind die unterschiedlichen Rauheiten der Granulat/Matrix-Konstrukte nutzbar, 
um unabhängig von der Zusammensetzung der Xerogelgranulate auf Osteoblasten und deren 
Vorläuferzellen einzuwirken. 
5.4.2 Wechselwirkungen zwischen Osteoklasten und mehrphasigen Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffen 
Im Rahmen der Diskussion zu den Wechselwirkungen zwischen hMz/Osteoklasten und den 
mehrphasigen Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen (Xerogelmonolithe und Granulat/Matrix-
Konstrukte) werden zunächst Effekte der Prozesse in der Umgebung der mehrphasigen Sili-
kat/Kollagen-Xerogele sowie Effekte des direkten Zell/Material-Kontaktes herausgearbeitet. 
Anschließend wird der Einfluss der einzelnen Komponenten der Verbundwerkstoffe sowie der 
Einfluss der Oberflächenchemie und -strukturierung auf die Reaktion der hMz/Osteoklasten 
diskutiert. 
5.4.2.1 Vergleich der Effekte aus indirekter und direkter Zellkultur 
Die in vitro-Untersuchungen zur Wechselwirkung osteoklastärer Zellen mit mehrphasigen Sili-
kat/Kollagen-Verbundwerkstoffen erfolgten sowohl als indirekte als auch als direkte Zellkultu-
ren. Das Ziel war es, auf diese Weise die Effekte der Umgebungsbedingungen von den Effek-
ten der direkten Zell/Material-Wechselwirkung zu trennen. 
Die Degradationsprodukte der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe sowie durch sie veränderte 
Ionenkonzentrationen der Umgebung wirken sich maßgeblich auf das Verhalten von Osteo-
klasten und deren Vorläuferzellen aus. Dies wird aus dem Vergleich mit der Referenz deutlich, 
für die die hMz/Osteoklasten mit reinem Zellkulturmedium, ohne Xerogel, kultiviert wurden. Die 
Gegenwart der Xerogelmonolithe führte, verglichen mit reinem Zellkulturmedium als Referenz, 
zu verringerten intra- und extrazellulären Aktivitäten des osteoklastenspezifischen Enzyms 
TRAP 5b (Abbildung 4.16). Im Gegensatz dazu führte die Gegenwart der Xerogelmonolithe zu 
höheren extrazellulären CTSK-Aktivitäten im Vergleich zu reinem Zellkulturmedium. Zu den 
möglichen Einflussfaktoren zählen die reduzierten Calcium- sowie Phosphatkonzentrationen 
infolge der Bioaktivität der Xerogelmonolithe (Abschnitt 5.3.1) sowie die Degradationsprodukte 
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Silikat und Kollagen. Besonders Silikat und Kollagen scheinen für die reduzierten TRAP 5b-
Aktivitäten im Vergleich zur Referenz verantwortlich zu sein [143,146,147,258], wie im nach-
folgenden Abschnitt 5.4.2.2 detaillierter diskutiert wird. Trotz der Reduktion der osteoklastären 
Aktivität durch die Gegenwart der Xerogelmonolithe wurden die Fusion der hMz und die Bil-
dung von mehrkernigen Zellen nicht beeinträchtigt. 
Bei Betrachtung der Enzymaktivitäten von Zellen in Gegenwart (indirekte Zellkultur) oder direkt 
auf der Oberfläche (direkte Zellkultur) der dreiphasigen Xerogelmonolithe wird deutlich, dass 
sich innerhalb der ersten 14 Tage der Kultivierung selbige Tendenzen für beide Kulturbedin-
gungen ergaben (Abbildung 4.16, Abbildung 4.17). Unterschiede zwischen indirekter und di-
rekter Zellkultur ergaben sich für alle Xerogelmonolithe im letzten Drittel der Kultivierung. Das 
frühe Stadium der Osteoklastogenese wird folglich maßgeblich von den Degradationsproduk-
ten bestimmt. Das späte Stadium der Osteoklastogenese ist durch die Zell/Material-Interaktion 
geprägt, wobei vor allem die chemische Zusammensetzung der Materialoberfläche und die 
Resorption durch Osteoklasten eine entscheidende Rolle spielen (Abbildung 5.3). Die intrazel-
luläre TRAP 5b-Aktivität von Zellen, die direkt auf den phosphathaltigen Xerogelmonolithen 
B30H20 und B30SP20 kultiviert wurden, war im Vergleich zur Aktivität von Zellen auf den je-
weiligen carbonathaltigen Pendants B30CK20 und B30SK20 sowie B30 nach 21 Tagen deut-
lich verringert. Diese Ergebnisse sind dem direkten Zell/Material-Kontakt zuzuschreiben, da 
sie in den indirekten Zellkulturexperimenten nicht nachgewiesen wurden (Abbildung 4.16a, 
Abbildung 4.17a). Möglicherweise korrelieren die verminderten intrazellulären TRAP 5b-
Aktivitäten mit der geringeren Löslichkeit der phosphathaltigen Xerogele im Vergleich zu den 
carbonathaltigen. Weitere Unterschiede zwischen den Kulturbedingungen ergaben sich für 
das zweiphasige B30, welches die TRAP 5b-Aktivität bei direktem Zell/Material-Kontakt bereits 
nach 7-tägiger Kultur im Gegensatz zu den dreiphasigen Xerogelmonolithen steigerte. Auch 
hierfür ist möglicherweise die veränderte Löslichkeit von B30 durch einen höheren Silikatanteil 
(70 Gew. %) im Vergleich zu den dreiphasigen Xerogelen (50 Gew. %) verantwortlich. Detail-
lierte Abhandlungen zum Einfluss der Löslichkeit auf die Resorption folgen in Abschnitt 5.4.2.3. 
 
Abbildung 5.3: Effekte von Silikat/Kollagen-Xerogelen auf die in vitro-Osteoklastogenese. Überblick über die 
Effekte der Gegenwart eines Xerogels sowie des direkten Zell/Material-Kontaktes auf die in vitro-Osteoklastoge-
nese. 
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5.4.2.2 Einfluss der verschiedenen Komponenten der mehrphasigen Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffe 
Der vorangegangene Abschnitt 5.4.2.1 widmete sich dem Einfluss von Degradationsprodukten 
der Silikat/Kollagen-Xerogele und/oder der durch die Xerogele veränderten Ionenkonzentrati-
onen der Umgebung im Allgemeinen sowie dem zusätzlichen Einfluss der Zell/Material-Inter-
aktion auf das Verhalten von hMz/Osteoklasten. In diesem Abschnitt soll nun auf die Einflüsse 
konkreter Komponenten der mehrphasigen Verbundwerkstoffe eingegangen werden, die als 
Biomaterialbestandteile oder als gelöste Bestandteile (Degradationsprodukte) mit hMz/Osteo-
klasten wechselwirken. 
Kollagen 
Die Rolle von Kollagen in der Wirkung von Silikat/Kollagen-Xerogelen auf hMz/Osteoklasten 
wurde anhand der verschiedenen Darreichungsformen der Xerogele - Monolithe und Granu-
lat/Matrix-Konstrukte - untersucht. Als Basiskomponente der Silikat/Kollagen-Xerogele ist Kol-
lagen in allen Xerogelmonolithen und in den Granulat/Matrix-Konstrukten enthalten. Die Gra-
nulat/Matrix-Konstrukte beinhalten Kollagen dabei nicht nur innerhalb der Xerogelgranulate, 
sondern auch die Matrix, die diese Xerogelgranulate zusammenhält, besteht aus Kollagen. Im 
Folgenden soll zunächst auf die Effekte von Kollagen als Bestandteil und Degradationsprodukt 
der Xerogelmonolithe eingegangen werden. Anschließend werden Effekte von Kollagen in Be-
zug auf die Granulat/Matrix-Konstrukte diskutiert. 
In vitro-Untersuchungen mittels indirekter Zellkultur gaben Aufschluss darüber, dass die Ge-
genwart von Xerogelmonolithen hemmende Effekte auf osteoklastäre Zellen ausübt (Ab-
schnitt 5.4.2.1). Dies wird durch den Vergleich mit der Referenz (PS) deutlich, für die hMz/Os-
teoklasten mit reinem Zellkulturmedium, ohne Xerogel, kultiviert wurden. Zellen, die in Gegen-
wart der Xerogelmonolithe kultiviert wurden, zeigten im Vergleich zur Referenz reduzierte in-
tra- und extrazellulären TRAP 5b-Aktivitäten (Abbildung 4.16). Einer Studie von Boraschi-Diaz 
et al. ist zu entnehmen, dass die verminderte osteoklastäre Aktivität in den Experimenten der 
vorliegenden Arbeit vor allem mit Kollagen und Kollagenfragmenten als Degradationsprodukte 
einhergeht. Boraschi-Diaz et al. zeigten in ihren Arbeiten, dass Kollagen Typ I sowie Frag-
mente, die bei der Degradation von Kollagen Typ I entstehen, die Osteoklastogenese ausge-
hend von murinen primären Monozyten inhibieren [258]. Die murinen Monozyten wurden unter 
Zugabe von M-CSF und RANKL sowohl auf mit Kollagen (Rattenschwanzkollagen) beschich-
teten Zellkulturplatten (direkte Zellkultur) kultiviert als auch durch Zugabe von Kollagen zum 
Zellkulturmedium (indirekte Zellkultur). Im Falle des im Zellkulturmedium gelösten Kollagens 
wurde nach 7-tägiger Kultur eine Abnahme der Anzahl TRAP positiv gefärbter Zellen in Ab-
hängigkeit von der zugegebenen Kollagenkonzentration nachgewiesen. Die Anzahl TRAP po-
sitiv gefärbter Zellen, die direkt auf den Kollagenbeschichtungen kultiviert wurden, war nach 
7-tägiger Kultur unbeeinflusst von der Kollagenkonzentration. Des Weiteren zeigten Bora-
schi-Diaz et al. die Wirksamkeit der Inhibition für Kollagenfragmente der Konzentration 
10-30 µg/mL sowie die bevorzugte Hemmung der Bildung von Osteoklasten durch Kollagen-
fragmente der Größe 30-75 kDa. Die in der vorliegenden Arbeit untersuchten Xerogelmono-
lithe setzten Kollagen bzw. Kollagenfragmente deutlich oberhalb der von Boraschi-Diaz et al. 
publizierten Konzentration in die sie umgebende Flüssigkeit frei (Abbildung 4.7). Dies kann die 
reduzierten intra- und extrazellulären Enzymaktivitäten in Gegenwart der Xerogelmonolithe im 
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Vergleich zur Referenz erklären (Abbildung 4.16). Des Weiteren zeigte sich für die kollagen-
haltigen und -freisetzenden Xerogelmonolithe, dass die extrazelluläre CTSK-Aktivität höher 
war als die CTSK-Aktivität der Referenz. Die hochspezialisierte Protease CTSK ist in der Lage, 
Kollagen I-Moleküle abzubauen [259]. Somit stellt die extrazelluläre CTSK-Aktivität einen mög-
lichen Indikator für die Freisetzung von Kollagen aus dem Material dar, das später durch CTSK 
abgebaut wird. In Verbindung mit dem Abbau kollagener Bestandteile der Xerogele durch os-
teoklastäre Enzyme wie CTSK ist auch eine Studie von Bernhardt et al. zu anzuführen. Diese 
beschäftigt sich mit der Relevanz von osteoklastenspezifischen Enzymaktivitäten für die Re-
sorption verschiedener Materialien [218]. Im Falle kollagenhaltiger Materialien wie Dentin oder 
Knochen wird die kollagene Matrix durch CTSK abgebaut. Bernhardt et al. zeigten, dass die 
extrazellulären Enzymaktivitäten von CTSK und TRAP 5b in Korrelation zur Resorption kolla-
genhaltiger Materialen stehen. Im Falle von Calciumphosphatzementen ohne kollagene Kom-
ponente wird das Material durch Ansäuerung der Resorptionslakune gelöst. Die Resorption 
steht in Korrelation zu den intrazellulären Enzymaktivitäten von CTSK und TRAP 5b. Diese 
Schlussfolgerungen von Bernhardt et al. treffen auch für die Ergebnisse der vorliegenden Ar-
beit zu. Das Xerogel B30CK20, das am stärksten osteoklastär degradiert und resorbiert wurde, 
zeigte auch die höchsten Aktivitäten der extrazellulären TRAP 5b (Abbildung 4.17b, Abbildung 
4.19e). Die von den osteoklastären Zellen in den extrazellulären Raum entlassenen Enzyme 
können im Weiteren zum Abbau der kollagenbasierten Xerogele beitragen. 
Nicht nur aus den Untersuchungen mit Silikat/Kollagen-Xerogelen in Darreichungsform der 
Monolithe können Schlussfolgerungen zur Rolle von Kollagen für die Wechselwirkung mit 
hMz/Osteoklasten gezogen werden, sondern auch aus Untersuchungen mit Granulat/Matrix-
Konstrukten. Die Freisetzung sowie die Verarbeitung des Kollagens spielen für Granulat/Mat-
rix-Konstrukte und deren Effekte auf die Osteoklastogenese eine entscheidende Rolle. Unter-
sucht wurden Granulat/Matrix-Konstrukte mit Xerogelgranulaten auf Basis von unbehandeltem 
(GrB30H20/Coll, GrB30CK20/Coll) sowie auf Basis von gammabestrahltem (GrB30H20*/Coll, 
GrB30CK20*/Coll) Kollagen. Im Falle von GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll auf Basis 
von gammabestrahlten Kollagen war die Aktivität der osteoklastentypischen Enzyme 
TRAP 5b, CTSK und CA II gesteigert im Vergleich zu ihrem jeweiligen Pendant GrB30H20/Coll 
und GrB30CK20/Coll aus unbehandeltem Kollagen (Abbildung 4.27). Die Gammabestrahlung 
von Kollagen im lyophilisierten Zustand führt durch den direkten Effekt der ionisierenden Strah-
lung zur Spaltung der Polypeptidketten [220]. Dies führt wiederum zur drastischen Erhöhung 
der Löslichkeit des Kollagens und somit auch zur Steigerung der Resorbierbarkeit. Wie später 
in Abschnitt 5.4.2.3 noch diskutiert wird, bewirkt das Vorhandensein einer leicht löslichen Mi-
neralphase in den Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen eine gesteigerte osteoklastäre Aktivi-
tät. In Analogie kann der Steigerung der Aktivität von hMz/Osteoklasten, welche direkten Kon-
takt zur Materialoberfläche aufwiesen, möglicherweise auch eine Korrelation zur erhöhten Lös-
lichkeit des gammabestrahlten Kollagens zugeschrieben werden. Dieser Effekt überlagert 
scheinbar den hemmenden Effekt freigesetzter Kollagenfragmente nach Boraschi-Diaz et al. 
[258], was für Granulat/Matrix-Konstrukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen stärker 
ausfiel als für Granulat/Matrix-Konstrukte auf Basis von unbehandeltem Kollagen. 
Silikat 
Silikat als eine der Hauptkomponenten der Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe tritt sowohl als 
gelöstes Degradationsprodukt als auch als Bestandteil des Knochenersatzmaterials mit 
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hMz/Osteoklasten in Interaktion. Als Degradationsprodukt wird Silikat aus den Xerogelen kon-
tinuierlich in das umliegende Medium freigesetzt und senkt zusammen mit gelöstem Kollagen 
bzw. Kollagenfragmenten intra- und extrazelluläre Enzymaktivitäten von hMz/Osteoklasten (in-
direkte Zellkultur, Abbildung 4.16). Die hemmende Wirkung von Silikat in gelöster Form auf die 
Osteoklastogenese wird auch in der Literatur beschrieben [143,146,147]. Mladenovic et al. 
zeigten, dass lösliches Silikat die Bildung von Osteoklasten sowie die Resorption von Knochen 
inhibiert [146]. Die Autoren beobachteten für die murine Zelllinie RAW 264.7, dass die Genex-
pression unter anderem von TRAP und CTSK in Anwesenheit von löslichem Silikat (1,78 mM) 
herabreguliert war. Des Weiteren zeigten die Autoren, dass die Anzahl TRAP positiv gefärbter 
Zellen mit der im Medium enthaltenen Konzentration an Silikat im Bereich von 0-5,34 mM ab-
nahm. Costa-Rodrigues et al. kultivierten hMz für 21 Tage unter Zugabe von M-CSF und 
RANKL mit löslichem Silikat in Konzentrationen von 0,2-125 µM [143]. Dosisabhängig nahmen 
die TRAP-Aktivität ab und die Apoptose zu. Für die Konzentration 25 µM wurde neben der 
reduzierten Expression der Marker TRAP und CTSK auch eine geringere Resorption im Ver-
gleich zur Referenz ohne Silikat beobachtet. Friederichs et al. beobachteten lediglich bei 
500 µM des löslichen Silikats eine abnehmende resorptive Aktivität, während sich für geringere 
Konzentrationen keine Effekte zeigten [147]. Die Angaben aus der Literatur beziehen sich so-
wohl auf physiologische Konzentrationen an Silikat (10-20 µM) [143] als auch auf deutlich dar-
über liegende Konzentrationsbereiche, teilweise oberhalb von 1 mM [143,146,147]. Auch die 
Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe der vorliegenden Arbeit setzten Silikat in hemmenden Kon-
zentrationen frei. Dreiphasige Xerogelmonolithe, die 50 % Silikat und 20 % eines weiteren Mi-
nerals wie Hydroxylapatit oder Calcit enthalten, setzten über 28 Tage hinweg kontinuierlich 
Silikat frei, wodurch sich im umliegenden Zellkulturmedium Konzentrationen von 0,2-0,4 mM 
einstellten. Die Silikatfreisetzung aus dem zweiphasigen Xerogelmonolithen B30, dessen mi-
neralischer Anteil (70 %) ausschließlich aus Silikat besteht, war im Vergleich zu dreiphasigen 
Xerogelen erhöht, sodass sich über den gesamten Inkubationszeitraum signifikant gesteigerte 
Silikatkonzentrationen bis zu 0,8 mM im umliegenden Zellkulturmedium einstellten (Abbildung 
4.9d). Somit ergaben sich für alle Xerogelmonolithe Silikatkonzentrationen, die sich negativ 
auf die osteoklastäre Aktivität auswirken. Dies erklärt auch die reduzierten intra- und extrazel-
luläre Enzymaktivitäten von hMz/Osteoklasten, die in Gegenwart der Xerogele und somit in 
Gegenwart ihrer Degradationsprodukte kultiviert wurden (indirekte Zellkultur, Abbildung 4.16). 
Die Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffe sind Knochenersatzmaterialien, die osteoklastär ab-
gebaut werden können. Für alle Xerogelmonolithe, auf deren Oberfläche hMz/Osteoklasten 
kultiviert wurden, zeigten sich Spuren der osteoklastären Resorption, solange keine strontium-
haltige Mineralphase enthalten war (Abbildung 4.19). Der Vergleich mit der Literatur verdeut-
licht, dass silikathaltige Biomaterialien nicht immer osteoklastär abgebaut werden können. So 
zeigten Wilson et al., dass das bioaktive Glas S53P4 nicht durch Osteoklasten abgebaut wer-
den kann [260]. In einer Studie von Zhao et al. wurden hingegen Resorptionslakunen auf der 
Oberfläche von bioaktiven Gläsern, die mittels Sol-Gel-Prozess hergestellt wurden, nachge-
wiesen [261]. Nach einer Hypothese von Detsch et al. wird jedoch nicht das bioaktive Glas 
selbst resorbiert, sondern die Calciumphosphatschicht, die sich infolge der Bioaktivität auf der 
Oberfläche des bioaktiven Glases gebildet hatte [262]. Andere Studien zeigten, dass silizium-
substituierte Calciumphosphate stärker als die stöchiometrischen Calciumphosphate von Os-
teoklasten resorbiert wurden [147,263,264]. Als Ursache wurde die gesteigerte Löslichkeit des 
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siliziumsubstituierten Calciumphosphats und eine somit gesteigerte Resorbierbarkeit im Ver-
gleich zu dem stöchiometrischen Calciumphosphat vorgeschlagen [147]. Die Siliziumsubstitu-
tion eines Calciumphosphats kann auch Auswirkungen auf die Korngröße und Oberflächen-
strukturierung sowie auf das Verhalten der Proteinabsorption haben, wodurch die Wirkung von 
Silikat auf die Osteoklastogenese in diesen Fällen nicht eindeutig ist [86,147]. Für die Sili-
kat/Kollagen-Verbundwerkstoffe der vorliegenden Arbeit wurde die Wirkung von Silikat auf 
hMz/Osteoklasten vor allem über gelöstes Silikat vermittelt. Die generelle Resorption der sili-
katbasierten Xerogele durch osteoklastäre Zellen ist möglich, was aber vermutlich weitestge-
hend durch seinen Verbundcharakter mit Kollagen bzw. Calciummineralen erreicht wird 
[265,266] (Abschnitt 5.4.2.3). 
Calciumionen 
Über die Wirkung von Calciumionen auf die Osteoklastogenese ist wenig in der Literatur be-
schrieben. Lorget et al. zeigten für extrazelluläre Calciumkonzentrationen von 3-20 mM die 
abnehmende resorptive Aktivität von Hasen-Osteoklasten mit zunehmender Calciumkonzent-
ration [159]. Außerdem führten hohe Calciumkonzentrationen zur Apoptose der Osteoklasten. 
In der vorliegenden Arbeit wurden für das stark bioaktive B30H20 und somit im Falle geringer 
Calciumkonzentrationen im Medium reduzierte extra- und intrazelluläre TRAP 5b-Aktivitäten 
im Vergleich zu dem wenig bioaktiven B30 beobachtet (Abbildung 4.16a, b; Abbildung 4.17). 
Der Einfluss der Modifikation der Bioaktivität durch den Einbau verschiedener Calciumphos-
phatphasen in die Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe auf das Zellverhalten wurde bereits in 
früheren Studien von Heinemann et al. [132] und Glenske et al. [267] untersucht. Glenske et 
al. kultivierten humane PBMC auf dem wenig bioaktiven B30 und dem stark bioaktiven B30H20 
[267]. Die Erhöhung der Bioaktivität und somit die Verringerung der extrazellulären Calcium-
konzentration bewirkte eine erhöhte Genexpression von Connexin 43, welches während der 
Fusion der Vorläuferzellen eine wichtige Rolle spielt. In Falle der höheren Bioaktivität zeigten 
die Zellen jedoch eine verminderte Expression von TRAP und CTSK, so wie auch in den Ex-
perimenten der vorliegenden Arbeit. Die durch B30H20 verursachte Reduktion der extrazellu-
lären Calciumkonzentration wird vom CaSR erkannt, dessen Expression ebenfalls verringert 
wurde [267]. Auch von Heinemann et al. wurde gezeigt, dass die biochemisch quantifizierte 
intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität von Zellen auf dem stark bioaktiven B30H20 im Vergleich zu 
denen auf dem wenig bioaktiven B30 vermindert war [132]. 
Die vorliegende Arbeit umfasst auch die Untersuchung des calcithaltigen B30CK20, das eine 
ähnliche extrazelluläre Calciumkonzentration wie B30 verursachte und dabei erhöhte Enzym-
aktivitäten verglichen mit B30 bewirkte. Unter Einbeziehung der Ergebnisse, dass das calcit-
haltige B30CK20 die höchsten Enzymaktivitäten bei gleicher extrazellulärer Calciumkonzent-
ration wie B30 bewirkte und dass B30CK20 gleichzeitig die flächenmäßig größte Resorption 
zeigte, kann geschlussfolgert werden, dass die Osteoklastenaktivität nicht nur von der Bioak-
tivität des Xerogelmonoliths abhängig ist, sondern auch von dessen Zusammensetzung und 
Löslichkeit (Abschnitt 5.4.2.3). Für die Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe wird den Calciumio-
nen demnach eine untergeordnete Rolle in der Wechselwirkung mit hMz/Osteoklasten zuge-
schrieben. Diese Hypothese wird auch für die Granulat/Matrix-Konstrukte bestätigt. Unter der 
Bedingung gleicher Granulatgröße wiesen Granulat/Matrix-Konstrukte variierender Xerogelzu-
sammensetzung selbige Tendenzen für osteoklastäre Enzymaktivitäten auf wie ihre zugehöri-
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gen Monolithe mit gleicher Xerogelzusammensetzung (Abbildung 4.17, Abbildung 4.27, Abbil-
dung 4.34). Die Calciumkonzentrationen, die Granulat/Matrix-Konstrukte und Xerogelmono-
lithe mit gleicher Xerogelzusammensetzung im umgebenden Medium verursachten, unter-
schieden sich jedoch (Abbildung 4.8c, Abbildung 4.23c, Abbildung 4.31c). 
Strontiumionen 
Ein Strontiummineral (Strontiumphosphat oder Strontiumcarbonat) als dritte Phase in Sili-
kat/Kollagen-Xerogelen wirkt sich insgesamt hemmend auf hMz/Osteoklasten aus. Dabei in-
hibieren die strontiumhaltigen Xerogele B30SP20 und B30SK20 die Osteoklastogenese je-
doch nicht gänzlich, sondern es wird weitestgehend die osteoklastär gesteuerte Resorption 
der strontiumhaltigen Verbundwerkstoffe verhindert. Hierauf soll nachfolgend im Detail einge-
gangen werden. 
In den in vitro-Untersuchungen zur Wirkung der strontiumhaltigen Silikat/Kollagen-Xerogele 
wurde gezeigt, dass sich einige osteoklastäre Charakteristika als unbeeinflusst durch die 
strontiumhaltigen Xerogele erwiesen. So fand sowohl in Gegenwart der strontiumhaltigen Xe-
rogelmonolithe (indirekte Zellkultur) als auch direkt auf der Oberfläche dieser Xerogele (direkte 
Zellkultur) eine ungehinderte Fusion der hMz zu mehrkernigen Zellen statt, wie mittels Licht-
mikroskopie und cLSM nachgewiesen wurde (Abbildung 4.15; Abbildung 4.18, dritte Spalte). 
Auch die Morphologie der osteoklastären Zellen auf den strontiumhaltigen Xerogelmonolithen 
zeigte keine ersichtlichen Unterschiede zu Zellen auf den calciumhaltigen Proben (B30H20 
und B30CK20) oder dem zweiphasigen B30 (Abbildung 4.18, rechte Spalten). Folglich wirkten 
sich weder die Degradationsprodukte der Xerogele (indirekte Zellkultur), unter anderem die 
freigesetzten Strontiumionen, noch der direkte Zell/Material-Kontakt (direkte Zellkultur) mit den 
strontiumhaltigen Proben negativ auf die Fusion der Zellen und die Zellmorphologie aus. Ähn-
liche Beobachtungen zur ungehinderten Fusion von hMz zu mehrkernigen Zellen sowie zur 
unveränderten Zellmorphologie publizierten auch Schumacher et al. für mit Strontium modifi-
zierte Calciumphosphatzemente und für herkömmliche Calciumphosphatzemente [192]. Die 
in vitro-Untersuchungen der vorliegenden Arbeit zeigten weiterhin, dass strontiumhaltige Xe-
rogele B30SP20 mit einem Phosphat als dritter Phase gleiche Aktivitäten der intrazellulären 
TRAP 5b für hMz/Osteoklasten bewirkten wie calciumhaltige Xerogele B30H20 mit einem 
Phosphat (Abbildung 4.17a). Selbiges zeigte sich für Xerogele mit einem Carbonat - für das 
strontiumhaltige B30SK20 und das calciumhaltige B30CK20. Auf den Einfluss von Phosphaten 
und Carbonaten als dritte Phasen in den Silikat/Kollagen-Xerogelen wird an dieser Stelle auf 
Abschnitt 5.4.2.3 verwiesen. Ein Effekt der strontiumhaltigen Proben wurde hingegen bei der 
Betrachtung der extrazellulären TRAP 5b-Aktivität deutlich. Gegen Ende der 21-tägigen Kulti-
vierung zeigte sich eine signifikant reduzierte extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität für Zellen auf 
dem strontiumcarbonathaltigen Xerogel B30SK20 im Vergleich den Zellen auf seinem calci-
umcarbonathaltigen Pendant B30CK20 (Abbildung 4.16b, Abbildung 4.17b). In den Ausfüh-
rungen dieses Abschnitts (Abschnitt 5.4.2.2) zur Komponente Kollagen wurde bereits die Ar-
beit von Bernhardt et al. angeführt, die eine Korrelation der extrazellulären Enzymaktivitäten 
(CTSK und TRAP 5b) von hMz/Osteoklasten zur Resorption kollagenhaltiger Materialen sahen 
[218]. Die signifikant reduzierte extrazelluläre TRAP 5b-Aktivität von Zellen auf dem stronti-
umcarbonathaltigen Xerogel B30SK20 im Vergleich zu denen auf dem calciumcarbonathalti-
gen Pendant B30CK20 bestätigt die Hypothese von Bernhardt et al. Während B30CK20 deut-
liche Spuren der osteoklastären Resorption aufwies, hatte für das strontiumhaltige B30SK20 
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keine Resorption innerhalb von 21 Tagen stattgefunden (Abbildung 4.19). Nichtsdestotrotz 
wurde für die strontiumhaltigen Xerogele osteoklastäre Aktivität nachgewiesen. Aus den Aus-
führungen zur mikroskopischen Charakteristik und den Enzymaktivitäten von hMz/Osteoklas-
ten in Interaktion mit den mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelen kann geschlussfolgert wer-
den, dass die strontiumhaltigen Silikat/Kollagen-Xerogele die Osteoklastogenese generell er-
möglichen, jedoch die osteoklastäre Resorption verhindern. 
Die ausbleibende osteoklastäre Resorption der strontiumhaltigen Silikat/Kollagen-Xerogele 
bei gleichzeitiger Vitalität und Aktivität der hMz/Osteoklasten begründet sich in der Strontium-
freisetzung und der resultierenden extrazellulären Strontiumkonzentration. Die beiden stronti-
umhaltigen Xerogele B30SP20 mit Strontiumphosphat und B30SK20 mit Strontiumcarbonat 
enthalten jeweils 20 Gew. % der Strontiummineralphase und setzen in Abhängigkeit von die-
sem enthaltenen Mineral Strontiumionen in unterschiedlichem Maße frei (Abbildung 4.9b). 
Während das strontiumcarbonathaltige B30SK20 Strontiumkonzentrationen im Bereich von 
0,6-0,3 mM im umliegenden Zellkulturmedium bewirkte, stellten sich bei Inkubation des stron-
tiumphosphathaltigen B30SP20 lediglich Strontiumkonzentrationen von 0,02-0,003 mM ein. 
Aus Publikationen von Schumacher et al. und Bonnelye et al. ist zu entnehmen, dass die 
TRAP 5b-Aktivität erst bei einer Strontiumkonzentration oberhalb von 1 mM deutlich reduziert 
wird [184,192]. Weder das strontiumphosphathaltige B30SP20 noch das strontiumcarbonat-
haltige B30SK20 bewirkten innerhalb des 21-tägigen Kulturzeitraums Strontiumkonzentratio-
nen oberhalb von 1 mM. Folglich übten die freigesetzten Strontiumionen keinen Einfluss auf 
die Aktivität der hMz/Osteoklasten aus, wohl aber auf ihre resorptive Funktionalität. Zu diesem 
Ergebnis kamen auch Schumacher et al. und Bonnelye et al. [184,192]. Schumacher et al. 
zeigten für mit Strontium modifizierte Calciumphosphatzemente, die je nach Strontiumgehalt 
nur 0,057-0,075 mM Strontiumionen freisetzten [203], eine herabgesetzte osteoklastäre Re-
sorption im Vergleich zu den strontiumfreien Calciumphosphatzementen [192]. Auch Bonnelye 
et al. zeigten bereits bei einer Strontiumkonzentration von 0,1 mM im Zellkulturmedium eine 
verringerte resorptive Aktivität von murinen osteoklastären Zellen, während die TRAP 5b-
Aktivität der Zellen erst oberhalb von 1 mM verringert wurde [184]. Neben der abnehmenden 
osteoklastären Aktivität mit zunehmender Strontiumkonzentration wurde auch für den osteo-
klastenspezifischen Marker CA II wurde eine Herabregulation mit zunehmender Strontiumkon-
zentrationen in der Literatur festgestellt [189,192]. 
Bis heute ist nicht vollständig verstanden, durch welche zellulären Mechanismen Osteoklasten 
durch Strontiumionen beeinflusst werden können. Strontium ist, so wie Calcium, ein 
zweiwertiges Ion, welches möglicherweise über den CaSR mit Osteoklasten interagiert 
[84,160,191]. Bakker et al. beschreiben einen weiteren Mechanismus, bei dem die Beeinflus-
sung von Osteoklasten durch Strontiumionen auf der parakrinen Signalgebung ausgehend von 
Osteozyten zu Osteoklasten beruht [268]. Die Ursache der verminderten resorptiven Aktivität 
in Anwesenheit von Strontiumionen sehen Baron et al. in der Beeinflussung des für Osteoklas-
ten typischen Bürstensaums, was wiederum auf der durch Strontiumionen inhibierten Expres-
sion des Vitronektinrezeptors beruht [189]. Insgesamt zeigen sowohl die Ergebnisse aus der 
Literatur als auch die Ergebnisse dieser Dissertation, dass Strontiumionen die osteoklastäre 
Resorption vermindern, jedoch die Osteoklastogenese nicht gänzlich inhibieren [189,190,192]. 
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5.4.2.3 Einfluss der Oberflächenchemie und -strukturierung 
In der vorliegenden Arbeit wurde die in vitro-Osteoklastogenese nicht nur in Bezug auf die 
Wirkung von Degradationsprodukten und veränderten Ionenkonzentrationen ausgehend von 
Silikat/Kollagen-Xerogelen untersucht, es erfolgten auch Untersuchungen zum zusätzlichen 
Zell/Material-Kontakt. Dabei wurde gezeigt, dass die Freisetzung und (Wieder-) Abscheidung 
von Ionen sowie von Degradationsprodukten die Osteoklastogenese in ihren frühen Stadien 
maßgeblich beeinflusst (Abschnitt 5.4.2.1). Das spätere Stadium der Osteoklastogenese, wel-
ches sich durch die Resorption auszeichnet, war wiederum stark von der Xerogelzusammen-
setzung abhängig. Die Oberflächenchemie der Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe sowie die 
damit verbundene Löslichkeit des Materials spielen demnach eine wichtige Rolle bei der De-
gradation und Resorption des Materials durch Osteoklasten. Die folgenden Ausführungen wid-
men sich diesen direkten Zell/Material-Interaktionen in Hinblick auf die Oberflächenchemie de-
taillierter und werden durch systematische Untersuchungen zur Wechselwirkung von Osteo-
klasten und deren Vorläuferzellen mit unterschiedlichen Oberflächenstrukturierungen ergänzt. 
Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit zur Osteoklastogenese auf Knochenersatzwerkstoffen 
weisen auf eine Korrelation der osteoklastären Aktivität mit der Löslichkeit der zu degradieren-
den Oberfläche hin. Wie bereits in Abschnitt 5.4.2.1 beschrieben, wiesen Zellen, die direkten 
Zell/Material-Kontakt (direkte Zellkultur) zu dem hydroxylapatithaltigen Xerogel B30H20 hat-
ten, nach 21 Tagen eine reduzierte intrazelluläre TRAP 5b-Aktivität im Vergleich zu Zellen auf 
dem calcithaltigen B30CK20 sowie B30 auf (Abbildung 4.17a). Diese Befunde stehen in Kor-
relation mit der Dimension der resorbierten Bereiche der einzelnen Materialien. B30H20 zeigte 
nur vereinzelte resorbierte Bereiche (Abbildung 4.19). Für B30CK20 und B30 wurden hinge-
gen zahlreiche resorbierte Bereiche beobachtet, wobei die Abmessungen im Falle des calcit-
haltigen B30CK20 größer waren. In Anbetracht dessen können diese Ergebnisse auf eine ver-
besserte Auflösung des Materials zurückgeführt werden. Die Minerale Hydroxylapatit bzw. Cal-
cit werden als kristalline Pulver in den Sol-Gel-Prozess eingebracht und liegen in Form von 
Mineralagglomeraten homogen verteilt in der Silikat/Kollagen-Phase des Xerogels vor. Im All-
gemeinen haben Carbonate eine höhere Löslichkeit als Phosphate (Tabelle 2.1). Dies könnte 
die stärkere zellgesteuerte Resorption für B30CK20 im Vergleich zu B30H20 erklären. Die 
Gesamtlöslichkeit der komplexen Verbundwerkstoffe wird jedoch nicht nur durch die Löslich-
keit der einzeln eingebrachten Bestandteile bestimmt, wie bereits in Abschnitt 5.3.1 diskutiert 
wurde. Dennoch haben bereits mehrere Studien für verschiedene Calciumphosphatphasen 
gezeigt, dass die Resorption durch ihre Löslichkeitsunterschiede beeinflusst werden kann 
[123,164,269–271]. Doi et al. demonstrierten die Resorption von gesintertem, carbonierten 
Apatit, nicht aber von gesintertem Hydroxylapatit [164]. Die Autoren korrelierten dies mit der 
höheren Löslichkeit des carbonierten Apatits gegenüber dem stöchiometrisch reinen Hydro-
xyapatit. In Studien von Nakamura et al. wurden tiefere resorbierte Bereiche für Osteoklasten 
beobachtet, die auf carboniertem Hydroxylapatit kultiviert wurden, verglichen mit denen auf 
stöchiometrisch reinem Hydroxylapatit [271]. Weiterhin beschrieben Monchau et al. für reine 
Calciumcarbonatkeramiken mit hoher Löslichkeit eine großflächige, aber oberflächliche Re-
sorption, während die oberflächlich resorbierten Bereiche im Falle von Hydroxylapatit ehr klei-
nen Ausmaßes waren [123]. β-Tricalciumphosphat zeigte zahlreiche ausgeprägte Resorpti-
onslakunen. Monchau et al. schlagen den Oberflächenzustand sowie die Korngröße als wich-
tige Faktoren vor, um die verschiedenen Befunde bezüglich der Wirkung von Carbonat auf die 
osteoklastäre Degradation und Resorption miteinander in Verbindung zu bringen. All diese 
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Studien fokussieren die Korrelation zwischen Löslichkeit und Resorption von Materialien, die 
aus einzelnen Phasen bestehen. In der vorliegenden Arbeit liegt der Fokus auf komplexen 
Verbundwerkstoffen auf der Basis von Silikat, Kollagen und einer weiteren Mineralphase. Re-
sorbierte Bereiche auf den Oberflächen von B30 und B30CK20 sowie in sehr geringem Maß 
auf B30H20 traten auf der gesamten Oberfläche auf. Es gab keinen Hinweis darauf, dass die 
Hydroxyapatitphase in B30H20 oder die Calcitphase in B30CK20 für die Resorption im Ver-
gleich zur Silikat/Kollagen-Phase bevorzugt wurden.  
Das zweiphasige B30 wies im Gegensatz zu den dreiphasigen Xerogelmonolithen bereits nach 
7-tägiger Kultur gesteigerte TRAP 5b-Aktivitäten bei direktem Zell/Material-Kontakt auf 
(Abbildung 4.17). Auch dieser Effekt lässt sich wahrscheinlich mit veränderten Löslichkeiten 
erklären. B30 weist mit 70 Gew. % einen höheren Silikatanteil als die dreiphasigen Xerogele 
mit 50 Gew. % auf. Friederichs et al. zeigten für Hydroxylapatit mit 0,8 Gew. % und 
1,5 Gew. % Siliziumsubstitution, dass die Abmessungen der resorbierten Bereiche für Hydro-
xylapatit mit 1,5 Gew. % Siliziumsubstitution nach 21 Tagen größer waren [147]. Die Autoren 
argumentierten mit der erhöhten Löslichkeit des siliziumsubstituierten Hydroxylapatits. 
Zum aktuellen Zeitpunkt sind keine Details zur osteoklastären Degradation und Resorption der 
einzelnen Phasen im Vergleich zu den komplexen Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen be-
kannt. Wie bereits in Abschnitt 5.4.2.2 diskutiert, sind in aktuellen Literaturstellen die Untersu-
chungen zum Einfluss von Silikat auf die Osteoklastogenese darauf beschränkt, dass gelöste 
Silikate dem Zellkulturmedium zugesetzt wurden oder auf siliziumsubstituierte Calciumphos-
phate [143,146,147,263,264]. Die Ergebnisse zur Resorption von bioaktiven Gläsern sind zu-
dem widersprüchlich [260,261]. Hinsichtlich der Resorption von Apatit und Kollagen wurde 
weiterhin gezeigt, dass die Resorption für den Materialverbund aus Apatit und Kollagen ge-
steigert war im Vergleich zu Kollagen und Apatit allein [265,266]. Folglich besteht die Möglich-
keit, dass die Anorganik/Organik-Verbundwerkstoffe der vorliegenden Arbeit für die Resorp-
tion durch Osteoklasten attraktiver sind als die Einzelphasen. 
Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit zeigen auch, dass die Entstehung von Rissen und 
somit eine möglicherweise erhöhte Fragilität die zellgetriebene Materialresorption erhöht. 
REM-Aufnahmen von hMz und mehrkernigen Zellen auf verschiedenen Xerogeloberflächen 
zeigten, dass Zellen bevorzugt in der Nähe von oder auf Mikrorissen lokalisiert sind (Abbildung 
4.18). Die Filopodien der hMz waren in das Innere der Mikrorisse gerichtet. Diese Beobach-
tungen aus in vitro-Experimenten weisen Ähnlichkeiten mit der in vivo-Situation auf. Im Kno-
chengewebe erfolgt die Rekrutierung von Osteoklastenvorläufer sowie von reifen Osteoklas-
ten in Regionen von geschädigtem Gewebe und/oder zu Mikrorissen [272,273]. 
Die folgenden Ausführungen widmen sich systematischen Untersuchungen zur Abhängigkeit 
zellulärer Reaktionen von der Oberflächenstrukturierung. Der Einfluss der Oberflächenstruk-
turierung von Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen auf hMz/Osteoklasten wurde anhand der 
Granulat/Matrix-Konstrukte untersucht. Die wirksame Hauptkomponente der Granulat/Matrix-
Konstrukte sind die Silikat/Kollagen-Xerogele in Form von Granulaten, die eingebettet in einer 
Matrix aus Kollagen vorliegen. Die resultierende Oberflächenstruktur der Granulat/Matrix-Kon-
strukte ist maßgeblich von den Granulaten geprägt, die wiederum von einer Schicht aus Kol-
lagen bedeckt sind. Für die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit wurden verschiedene 
Oberflächenstrukturierungen der Granulat/Matrix-Konstrukte über die Verwendung variieren-
der Granulatgrößen geschaffen. Da die Prozesse der Degradation und der Bioaktivität nahezu 
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unbeeinflusst von der Granulatgröße der Granulat/Matrix-Konstrukte sind (Abschnitt 5.3.2), 
können Unterschiede im Zellverhalten auf die Oberflächenstrukturierung zurückgeführt wer-
den. Die Verwendung der Granulatfraktionen <125 µm, 125-425 µm oder 425-710 µm resul-
tierte in Rauheiten Ra der Granulat/Matrix-Konstrukte von 7,5-33,4 µm (Tabelle 4.1). Für die 
Granulat/Matrix-Konstrukte GrB30/Coll und GrB30CK20/Coll zeigte sich die Tendenz erhöhter 
Enzymaktivitäten für kleinere Granulatgrößen (Abbildung 4.34). Möglicherweise lässt sich die-
ses Zellverhalten darauf zurückführen, dass die Migration, die Bildung von Kolonien und die 
Fusion der hMz sowie die Ausbildung eines dicht abschließenden Aktinrings gestört sind [274]. 
In zahlreichen Veröffentlichungen wird beschrieben, dass die Adhärenz der Monozyten sowie 
deren Fusion und die Bildung mehrkerniger Zellen durch die Rauheit der Materialoberfläche 
beeinflusst werden können [275–277]. Die Bildung von Osteoklasten in ein Resultat einer ho-
hen Dichte fusionierender Monozyten [278,279]. Die Granulat/Matrix-Konstrukte der vorliegen-
den Arbeit mit großen Granulatgrößen (425-710 µm und 125-425 µm) und die daraus resultie-
renden Oberflächenrauheiten (22,4 µm bzw. 33,4 µm) stellen für hMz scheinbar eine räumli-
che Barriere für deren Migration und Fusion dar. Granulatgrößen <125 µm und eine resultie-
rende Rauheit von 7,5 µm scheinen passierbar zu sein, sodass es vermehrt zur Fusion zu 
mehrkernigen Zellen kommt, welche darüber hinaus osteoklastäre Marker wie TRAP 5b, 
CTSK und CA II exprimieren. 
Die Abhängigkeit der Differenzierung von Osteoklasten und deren Vorläuferzellen von der 
Rauheit der Oberfläche wird auch in der Literatur diskutiert [105,124,221–223]. Brinkmann et 
al. untersuchten die Osteoklastogenese für die murine Zelllinie RAW 264.7 auf Titanoberflä-
chen (2,1 nm-2,6 µm Rauheit) [124]. Zellen auf rauen Titanoberflächen zeigten im Vergleich 
zu Zellen auf glatten Oberflächen gesteigerte osteoklastäre Aktivitäten. Eine weitere Studie zu 
Titanoberflächen der Rauheiten 0,02-3,63 µm und deren Einfluss auf die Osteoklastogenese 
ausgehend von RAW 263.7 kam zu selbiger Tendenz [221]. Costa-Rodrigues et al. verglichen 
die Osteoklastogenese ausgehend von PBMC, die für 21 Tage unter Stimulation von M-CSF 
und RANKL auf Hydroxylapatit mit Rauheiten von 0,04-0,58 µm kultiviert wurden [222]. Sie 
beobachteten die gesteigerte Expression der osteoklastären Marker TRAP, CTSK und CA II 
mit zunehmender Rauheit. In einer weiteren Studie dieser Gruppe wurde geklärt, dass für 
Rauheiten im Submikrometerbereich die Aktinringe stärker ausgeprägt waren als die von Zel-
len auf nanostrukturierten Oberflächen [223]. Dicht abschließende Aktinringe spielen eine ent-
scheidende Rolle für die Ausbildung der sealing zone, ohne die die Resorption beeinträchtigt 
wird [20]. Costa et al. untersuchten ebenfalls Oberflächen aus Hydroxylapatit mit Rauheiten 
von 1-2 µm und zeigten ein gegenteiliges Verhalten [105]. Die TRAP-Aktivität von reifen Ha-
sen-Osteoklasten war für rauere Oberflächen reduziert. Des Weiteren wurden diese raueren 
Oberflächen nicht resorbiert, was auf der Beschädigung der osteoklastentypischen Aktinringe 
beruhte. Davison et al. kultivierten hMz auf β-Tricalciumphosphat mit Oberflächenstrukturen 
im Mikrometer- und Submikrometerbereich [124]. Zellen auf mikrostrukturiertem β-Tricalci-
umphosphat zeigten sich vermindert in ihrer Fusion sowie mit reduzierter TRAP-Aktivität ver-
glichen mit Zellen auf der Submikrometerstrukturierung. Auch die Resorption der raueren 
Oberflächen blieb aus. Insgesamt sind die Ergebnisse der Literatur zur Abhängigkeit der Akti-
vität von Osteoklasten und deren Vorläuferzellen von der Rauheit der Oberfläche widersprüch-
lich. Einigkeit herrscht lediglich in der Korrelation der osteoklastären Aktivität mit der Intaktheit 
der Aktinringe [280]. 
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Die Studien aus der Literatur wurden meist für Metalloberflächen oder Hydroxylapatit unter-
schiedlicher Oberflächenrauheiten durchgeführt. Dies steht im Gegensatz zu den komplexen 
Verbundwerksoffen der vorliegenden Arbeit. Zudem wiesen die untersuchten Oberflächen 
Rauheiten im Nano- bis Submikrometerbereich auf [105,124,221–223]. Die Oberflächen der 
Granulat/Matrix-Konstrukte der vorliegenden Arbeit waren insbesondere für größere Granulat-
größen (425-710 µm und 125-425 µm) deutlich rauer (22,4-33,4 µm) als die in der Literatur 
beschriebenen Oberflächen. Für diese raueren Oberflächen ergab sich die Tendenz der redu-
zierten osteoklastären Aktivität. Insgesamt ist die Rauheit der Granulat/Matrix-Konstrukte aber 
nur bedingt nutzbar, um hMz/Osteoklasten zu beeinflussen, da lediglich Tendenzen, keine 
systematisch für alle Xerogelzusammensetzungen wiederkehrenden Signifikanzen beobach-
tet wurden. Im Vergleich mit der Literatur scheinen die verwendeten Granulate in den Granu-
lat/Matrix-Konstrukten zu groß zu sein, um Oberflächen im Nano- bis Submikrometerbereich 
zu schaffen, auf die osteoklastäre Zellen sensitiv reagieren. 
5.4.3 Wechselwirkungen zwischen Makrophagen und mehrphasigen Sili-
kat/Kollagen-Verbundwerkstoffen 
In der vorliegenden Arbeit erfolgte die Beurteilung der Reaktion von Makrophagen bei Kontakt 
mit einem Biomaterial auf Basis verschiedener pro- und antiinflammatorischer Zytokine. Für 
alle untersuchten Verbundwerkstoffe - Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithe und Granulat/Matrix-
Konstrukte - exprimierten Makrophagen bei direktem Zell/Material-Kontakt sowohl typische 
proinflammatorische Zytokine wie IL-1β, IL-6, IL-12p70 und TNF-α als auch typische antiin-
flammatorische Zytokine wie IL-1RA und IL-10. Die auf den Silikat/Kollagen-Verbundwerkstof-
fen adhärenten Makrophagen lassen sich nicht eindeutig dem M1- oder M2-Phänotypen zu-
ordnen. Der M1-Phänotyp wird durch IFN-γ allein oder in Kombination mit LPS oder TNF-α 
induziert, wodurch proinflammatorische Zytokine exprimiert werden. Alternativ werden M2-
Makrophagen durch Zytokine wie IL-4, IL-13 oder IL-10 aktiviert und schütten antiinflammato-
rische Zytokine aus [53–55]. Makrophagen auf Silikat/Kollagen-Verbundwerkstoffen wurden 
nicht durch derartige Modulatoren stimuliert. Anstatt der Zuordnung zu einem Phänotypen 
lässt sich ihnen vielmehr ein Expressionsprofil zuweisen, das durch pro- und antiinflammato-
rischen Zytokine gekennzeichnet ist [225]. 
Im Folgenden wird zunächst der Einfluss der chemischen Zusammensetzung der Silikat/Kol-
lagen-Verbundwerkstoffe auf Makrophagen und deren Zytokinexpression diskutiert. Die Argu-
mentationsgrundlage hierfür bilden Zellkulturuntersuchungen mit hMz/Makrophagen auf den 
Xerogelmonolithen mit variierender Mineralzusammensetzung sowie auf Granulat/Matrix Kon-
strukten, deren Xerogelgranulate unbehandeltes oder gammabestrahltes Kollagen enthielten. 
Der zweite Teil dieses Abschnitts widmet sich dem Einfluss der Oberflächenstrukturierung auf 
hMz/Makrophagen basierend auf Untersuchungen mit Granulat/Matrix-Konstrukten variieren-
der Granulatgröße. 
5.4.3.1 Einfluss der Xerogelzusammensetzung 
Ausgehend von Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen mit verschiedenen Calcium- und Stronti-
ummineralen als dritter Phase wurde der Einfluss der chemischen Zusammensetzung auf 
Makrophagen und deren Zytokinexpression untersucht (Abbildung 4.20). Calcithaltige Sili-
kat/Kollagen-Xerogelmonolithe bewirkten eine erhöhte Freisetzung aller proinflammatorischen 
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Zytokine und des antiinflammatorischen IL-1RA im Vergleich zu den übrigen Xerogelmodifika-
tionen. Charakteristisch für calcithaltige Xerogelmonolithe ist eine der Bioaktivität überlagerte 
Freisetzung von Calciumionen (Abbildung 4.8). Die Ergebnisse deuten auf eine mögliche cal-
ciumstimulierte Zytokinfreisetzung hin. Hinweise auf die Beeinflussung der Expression 
pro- und antiinflammatorischer Zytokine durch die chemische Zusammensetzung des Bioma-
terials oder die extrazelluläre Calciumkonzentration gibt es in der Literatur nur wenige. Borne-
falk et al. zeigten sowohl in vitro als auch ex vivo den Anstieg an IL-6 mit zunehmender extra-
zellulärer Calciumkonzentration [281]. In vitro wurden hMz für 48 Stunden in Anwesenheit von 
0,4-4,4 mM Calcium kultiviert. Ein stetiger Anstieg der Konzentration von IL-6 wurde bis 
2,4 mM gezeigt, was sich für höhere Konzentrationen zu einem leichten Abfall wandelte. Die 
Beteiligung des CaSR konnte in der Studie von Bornefalk et al. nicht nachgewiesen werden. 
Honda et al. zeigten für die murine Makrophagenzelllinie J774A.1 den Anstieg der Expression 
von BMP-2, das osteogen stimulierenden wirkt, mit steigender Calciumkonzentration von 
1,8-14 mM [282]. Für diese Zelllinie wurde durch Yamaguchi et al. die generelle Expression 
des CaSR nachgewiesen [283]. Nichtsdestotrotz konnte bislang die Beteiligung des CaSR an 
der calciumstimulierten Zytokinfreisetzung durch Makrophagen nicht eindeutig nachgewiesen 
werden. Pazàr et al. publizierten den Anstieg der Expression von IL-1β durch hMz und humane 
Makrophagen, die mit zunehmender Konzentration an Calciumphosphatpartikeln stimuliert 
wurden. Die Autoren zeigten damit aber keine Reaktion aufgrund veränderter Calciumkonzent-
rationen, sondern vielmehr eine Stimulation durch die Partikel selbst [284]. 
In Bezug auf B30 und B30H20 wurde die mögliche Calciumabhängigkeit der Zytokinausschüt-
tung nicht deutlich (Abbildung 4.20). Das zweiphasige B30, das im Zellkulturmedium höhere 
Calciumkonzentrationen bewirkte als das hydroxylapatithaltige B30H20, zeigte in Bezug auf 
die Zytokinausschüttung keine signifikanten Unterschiede zu B30H20. Im Gegensatz zu B30 
und B30H20 nahmen Makrophagen direkt auf der Oberfläche von B30CK20 die daraus frei-
gesetzten Calciumionen und die damit verbundene lokale Erhöhung der extrazellulären Calci-
umkonzentration nahe der Xerogeloberfläche wahr. Möglicherweise liegt darin die Erklärung 
für die erhöhte Zytokinausschüttung durch Makrophagen auf B30CK20, nicht aber auf B30. 
Der Einfluss der chemischen Zusammensetzung auf Makrophagen und deren Zytokinexpres-
sion zeigte sich auch für die Granulat/Matrix-Konstrukte der vorliegenden Arbeit. Enthielten die 
Granulat/Matrix-Konstrukte Xerogelgranulate basierend auf gammabestrahltem Kollagen 
(GrB30H20*/Coll und GrB30CK20*/Coll), setzten die hMz/Makrophagen deutlich geringere 
Mengen der proinflammatorischen Zytokine frei als es für die Modifikationen aus unbehandel-
tem Kollagen (GrB30H20/Coll und GrB30CK20/Coll) der Fall war (Abbildung 4.28). Das anti-
inflammatorische IL-1RA blieb unbeeinflusst. Eine mögliche Begründung der Herabregulie-
rung proinflammatorischer Zytokine durch die Verwendung von gammabestrahltem Kollagen 
liegt in der Veränderung von Antigenen. Das verwendete Kollagen ist boviner Herkunft, die 
verwendeten Makrophagen sind humanen Ursprungs. Die humanen Makrophagen erkennen 
bei direktem Materialkontakt die Antigene des bovinen Kollagens als Fremdkörper. Im Falle 
der Gammabestrahlung von lyophilisiertem Kollagen kommt es nicht nur zur Spaltung der Po-
lypeptidketten, sondern auch zur Veränderung bzw. Beschädigung der Antigene. Dies wird 
auch für allogene Knochentransplantate angewandt, um Pathogene zu inaktivieren [220,285]. 
Die veränderten Antigene werden somit vermutlich nicht mehr von den humanen Makropha-
gen erkannt. Folglich werden im Falle der Granulat/Matrix-Konstrukte der vorliegenden Arbeit, 
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die auf der Basis von gammabestrahltem Kollagen hergestellt wurden, weniger proinflamma-
torische Zytokine durch die Makrophagen freigesetzt als für Granulat/Matrix-Konstrukte auf 
der Basis von unbehandeltem Kollagen. 
Insgesamt zeigen die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit, dass die Variation der Vorbe-
handlung von Kollagen eine Möglichkeit darstellt, um die Makrophagenreaktion zu beeinflus-
sen. Die Vorbehandlung des Kollagens als Variationsmöglichkeit der Xerogelzusammenset-
zung bewirkt dabei stärkere Effekte als es durch die Variation der Mineralphase in den Xero-
gelen der Fall ist. 
5.4.3.2 Einfluss der Oberflächenstrukturierung 
Nach den Untersuchungen zum Einfluss der chemischen Zusammensetzung der Verbund-
werkstoffe auf Basis von Silikat, Kollagen und weiteren Mineralphasen auf die Reaktion von 
hMz/Makrophagen soll nun der Einfluss der Oberflächenstrukturierung näher betrachtet wer-
den. Gegenstand dieser Betrachtungen sind Granulat/Matrix-Konstrukte, für die eine struktu-
rierte Oberfläche durch das Einbetten von Silikat/Kollagen-Xerogelen in Granulatform in eine 
Kollagenmatrix resultiert. Durch die Verwendung variierender Granulatgrößen wurden Granu-
lat/Matrix-Konstrukte mit unterschiedlich stark strukturierten Oberflächen geschaffen. Da die 
Prozesse der Degradation und der Bioaktivität nahezu unbeeinflusst von der Granulatgröße 
der Granulat/Matrix-Konstrukte sind (Abschnitt 5.3.2), kann das Verhalten der hMz/Makropha-
gen auf die Oberflächenstrukturierung zurückgeführt werden.  
In der vorliegenden Arbeit wurden ausgehend von Granulat/Matrix-Konstrukten mit Granulaten 
der Fraktion <125 µm, 125-425 µm oder 425-710 µm unterschiedliche Oberflächenstrukturie-
rungen mit Rauheiten Ra von 7,5-33,4 µm (Tabelle 4.1) erzeugt. Während der Reifung der hMz 
zu Makrophagen auf den unterschiedlich stark strukturierten Oberflächen der Granulat/Matrix-
Konstrukte wurden sowohl pro- als auch antiinflammatorische Zytokine von den Zellen freige-
setzt. Für die Granulat/Matrix-Konstrukte bestehend aus größeren Granulaten (425-710 µm 
und 125-425 µm) und folglich mit höheren Rauheiten (22,4 und 33,4 µm) wurde die Tendenz 
zur herabregulierten Freisetzung proinflammatorischer Zytokine wie IL-1β, IL-12p70 und 
TNF-α nach 7-tägiger Kultur beobachtet (Abbildung 4.35). Im Vergleich zu hMz/Makrophagen 
auf feiner strukturierten Granulat/Matrix-Konstrukten (Granulatgröße <125 µm, Ra=7,5 µm) ist 
somit für die gröber strukturierten Oberflächen die antiinflammatorische Reaktion bevorzugt. 
In der Literatur wird der Effekt der Oberflächenstrukturierung auf die Zytokinausschüttung kont-
rovers diskutiert [224–226]. Paul et al. untersuchten den Einfluss der Oberflächenstrukturie-
rung auf die Immunreaktion durch humane Makrophagen [224]. Für mikrostrukturierte Ober-
flächen (Polyvinylidenfluorid) erfolgte im Vergleich zu nanostrukturierten und glatten Oberflä-
chen die erhöhte Freisetzung der proinflammatorischen Zytokine IL-1β und IL-6 durch Makro-
phagen. Die antiinflammatorischen Zytokine IL-1RA und IL-10 blieben unbeeinflusst. Ähnliche 
Ergebnisse wurden auch durch eine weitere Studie dieser Forschergruppe publiziert. Bartneck 
et al. kultivierten humane Makrophagen auf Oberflächen aus Perfluoropolyester, einem nicht 
degradierbaren Polymer [225]. Die Autoren beobachteten die Herabregulierung des proin-
flammatorischen IL-6 für feine, säulenförmige Geometrien mit einem Durchmesser von 3 µm 
verglichen mit ihren groben Pendants mit 20 µm Durchmesser. Insgesamt identifizierten Bart-
neck et al. anhand des Expressionsprofils gröbere Strukturen, sowohl als rillen- als auch als 
säulenförmige Geometrien, als proinflammatorisch wirkende und feinere Strukturen als antiin-
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flammatorisch wirkende Oberflächenstrukturierungen. Im Gegensatz zu den zuvor beschrie-
benen Studien untersuchten Garg et al. keine Oberflächen mit definierten Oberflächengeo-
metrien. Garg et al. erzeugten Oberflächen unterschiedlicher Strukturierung durch Polymerfa-
sern (Polydioxanon), die in verschiedenen Konzentrationen und resultierend mit Unterschie-
den in ihrem Durchmesser als Scaffolds vorlagen [226]. Für steigende Faserdurchmesser 
(0,35-2,8 µm) stieg die Expression antiinflammatorischer Marker bei gleichzeitiger Senkung 
der Expression proinflammatorischer Marker durch murine Makrophagen. Die Mechanismen 
der molekularen Abläufe, die für die topographische Beeinflussung der Makrophagenreaktion 
verantwortlich sind, sind bisher nicht bekannt [224].  
Die in der Literatur veröffentlichten Studien sind insgesamt inkohärent. Auch Vergleiche mit 
den Ergebnissen dieser Dissertation lassen sich aufgrund der Inkohärenz nur schwer ziehen. 
Die Studien aus der Literatur basieren zumeist auf Polymeren mit definierten Oberflächenge-
ometrien (pattern). Im Gegensatz dazu handelt es sich bei den untersuchten Oberflächen-
strukturierungen der vorliegenden Arbeit um die Oberflächen komplexer Verbundwerkstoffe 
(Granulat/Matrix-Konstrukte), deren Oberflächengeometrien nicht nur unregelmäßig verteilt, 
sondern auch unregelmäßig geformt waren. Diesbezüglich kommen die durch Garg et al. [226] 
beschriebenen Oberflächen den Oberflächen der Granulat/Matrix-Konstrukte nahe, da beide 
Biomaterialien durch undefinierte Oberflächengeometrien charakterisiert sind. Garg et al. ar-
beiteten jedoch mit murinen Makrophagen anstelle von Makrophagen, die aus hMz heranreif-
ten. 
Insgesamt ist die Oberflächenstrukturierung bzw. Rauheit der Granulat/Matrix-Konstrukte nur 
bedingt nutzbar, um die Zytokinausschüttung von hMz/Makrophagen zu beeinflussen. In den 
in vitro-Untersuchungen der vorliegenden Arbeit wurden lediglich Tendenzen, keine systema-
tisch für alle Xerogelzusammensetzungen wiederkehrenden Signifikanzen beobachtet. Mögli-
che Ursachen hierfür liegen einerseits in der unregelmäßig geformten Oberfläche der Granu-
lat/Matrix-Konstrukte und andererseits in der teilweise zu groben Strukturierung. Die Angaben 
aus der Literatur beziehen sich weitestgehend auf Oberflächen im Nano- bis Submikrometer-
bereich [224–226]. Die Rauheiten der vorliegenden Arbeit weisen zwar teilweise arithmetisch 
mittleren Rauheiten Ra im Submikrometerbereich auf (7,5 µm), jedoch sind für diese Granu-
lat/Matrix-Konstrukte aus Granulaten der Größe <125 µm maximale Rauheiten Rz von 41,2 µm 
möglich (Tabelle 4.1). Diese Topographieunterschiede innerhalb einer Probe entsprechen bei-
spielsweise dem von Bartneck et al. untersuchten Bereich, für den sie die bevorzugte proin-
flammatorische Wirkung feiner Oberflächenstrukturierungen und die antiinflammatorische Wir-
kung grober Strukturen beschrieben [225]. 
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6 ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK 
In der vorliegenden Arbeit wurden verschiedene mehrphasige Verbundwerkstoffe auf Basis 
von Silikat, Kollagen und weiteren Mineralphasen für den perspektivischen Einsatz in Defekten 
und Frakturen des osteoporotischen Knochens entwickelt. Die Grundlage für diese verschie-
denen Verbundwerkstoffe bilden Silikat/Kollagen-Xerogele. Für diese Xerogele werden Silikat 
in Form von Kieselsäure und fibrilläres, bovines Kollagen unter Anwendung der Sol-Gel-Tech-
nik mit anschließender Trocknung unter Kontrolle von Temperatur und Luftfeuchte zu einem 
speziellen Verbund vereint. In Strukturuntersuchungen mittels TEM und REM wurde gezeigt, 
dass Silikat und Kollagen in diesem Verbund auf mehreren strukturellen Ebenen miteinander 
arrangiert sind. Auf Nanometerebene fungiert niedrigfibrilläres Kollagen als Templat für agglo-
merierendes Silikat. Auf Submikrometerebene wird diese kontinuierliche Silikat/Kollagen-
Phase wiederum durch dispers eingelagerte, bündelartige Kollagenfibrillen faserverstärkt. Die 
Herstellung mittel Sol-Gel-Verfahren erlaubt zudem den Einbau weiterer Mineralphasen wie 
beispielsweise Hydroxylapatit oder Calcit. Strukturell resultiert das Einbringen von Hydroxyla-
patit in einer zusätzlichen hydroxylapatitreichen Phase, die aus Hydroxylapatitagglomeraten 
besteht, die neben niedrigfibrillärem Kollagen und Silikatagglomeraten vorliegen. Calcitpartikel 
liegen hingegen isoliert in der Silikat/Kollagen-Phase mit Kollagenfibrillen vor. 
In der vorliegenden Arbeit wurden unter Nutzung des Wissens zu den regulatorischen Wirkun-
gen von Calcium- und Strontiumionen Verbundwerkstoffe geschaffen, die gute Voraussetzun-
gen für die Anwendung in Frakturen des gesunden sowie des osteoporotischen Knochens 
bieten. Basierend auf der Strategie, Calcium- bzw. Strontiumionen in stimulierenden Konzent-
rationen für Knochenzellen aus den Silikat/Kollagen-Xerogelen freizusetzen, wurden verschie-
dene Calcium- und Strontiummineralphasen ausgewählt. Durch das Einbetten von Mineral-
phasen auf Carbonat- bzw. Phosphatbasis in die Xerogelmonolithe ließen sich starke bzw. 
schwache Kationenfreisetzungen erzielen. Diese waren von der starken Bioaktivität aller drei-
phasigen Xerogelmonolithe überlagert. Mit Hilfe indirekter und direkter Zellkultivierung wurde 
herausgestellt, dass die Degradationsprodukte der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmo-
nolithe sowie die durch deren Anwesenheit veränderten Ionenkonzentrationen der Umgebung 
den größten Einfluss auf die Proliferation und Differenzierung von hMSC/Osteoblasten haben. 
Dabei spielen vor allem Calcium- und Strontiumionen eine dominierende Rolle, ebenso Silika-
tionen. Eine untergeordnete Rolle spielt der direkte Kontakt der Zellen zum Material. Dieser 
kommt bevorzugt dann zum Tragen, wenn die Kationen Calcium bzw. Strontium aus dem Ma-
terial selbst freigesetzt werden und dadurch eine lokale Konzentrationserhöhung in der unmit-
telbaren Zellumgebung entsteht, welche stimulierend wirksam wird. Mit Hilfe indirekter und 
direkter Zellkultivierung wurde ebenfalls herausgearbeitet, dass die Degradationsprodukte und 
veränderten Ionenkonzentrationen der Umgebung die frühen Stadien der Osteoklastogenese 
bestimmen. Hierbei werden vor allem freigesetztes Kollagen und Silikat wirksam. Das späte 
Stadium der Osteoklastogenese ist durch die direkte Zell/Material-Interaktion geprägt. Die che-
mische Zusammensetzung der Materialoberfläche und die damit verbundene Löslichkeit des 
Materials sowie die resultierende Resorbierbarkeit sind entscheidende Faktoren. Zudem hem-
men Strontiumionen die Resorption der Xerogelmonolithe. Die Zytokinexpression durch Mak-
rophagen zeigte eine mögliche Abhängigkeit von hohen Calciumkonzentrationen, was in einer 
erhöhten Freisetzung pro- und antiinflammatorischer Zytokine resultierte.  
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Die Anpassung der Degradationsgeschwindigkeit von mehrphasigen Silikat/Kollagen-Ver-
bundwerkstoffen erfolgte einerseits durch das Granulieren der Xerogelmonolithe und anderer-
seits durch die Verwendung von gammabestrahltem Kollagen für die Verarbeitung im 
Sol-Gel-Prozess. Eine Kollagenmatrix gewährleistet den Zusammenhalt der Granulate in den 
stabilen Granulat/Matrix-Konstrukten. Degradationsstudien zeigten, dass die Granulat/Matrix-
Konstrukte herstellungsbedingt hinsichtlich ihrer Ionenfreisetzung den Xerogelmonolithen in 
einem fortgeschrittenen Stadium der Degradation entsprechen. Zudem riefen Monolithe und 
Granulat/Matrix-Konstrukte gleicher Xerogelzusammensetzung ähnliche Tendenzen in den 
Reaktionen der hMSC/Osteoblasten und hMz/Osteoklasten hervor. Granulat/Matrix-Kon-
strukte auf Basis von gammabestrahltem Kollagen steigerten die osteogene Differenzierung 
bei gleichzeitiger Senkung der Proliferation im Vergleich zu Granulat/Matrix-Konstrukten auf 
Basis von unbehandeltem Kollagen. Im Falle des gammabestrahlten Kollagens war auch die 
Aktivität osteoklastärer Marker gesteigert. Darüber hinaus senkte die Verwendung von 
gammabestrahltem Kollagen die Ausschüttung proinflammatorischer Zytokine durch Makro-
phagen. 
Granulat/Matrix-Konstrukte, die aus Xerogelgranulaten definierter Granulatgröße (<125 µm, 
125-425 µm oder 425-710 µm) aufgebaut sind, dienten der Beeinflussung zellulärer Reaktio-
nen durch Variation der Oberflächenstrukturierung. Während hMSC/Osteoblasten mit abneh-
mender Granulatgröße stärker proliferierten, verringerte sich die osteogene Differenzierung. 
Weiterhin steigerten kleinere Granulate die osteoklastäre Aktivität. Insgesamt erfolgt die stär-
kere Beeinflussung der zellulären Reaktionen von hMSC/Osteoblasten und hMz/Osteoklasten 
sowie hMz/Makrophagen jedoch durch die Zusammensetzung der Xerogele. Bei gleicher Zu-
sammensetzung ist so eine untergeordnete Beeinflussung der zellulären Resonanz durch 
Oberflächenstrukturierungen möglich. 
Eine in vivo-Studie an Ratten mit osteoporotischem Knochenstatus bestätigte die in vitro-Er-
gebnisse. Für die Füllung der Knochendefekte wurden Granulat/Matrix-Konstrukte mit Xero-
gelgranulaten auf Basis von gammabestrahltem Kollagen und Hydroxylapatit oder Calcit als 
Mineralphase verwendet. Mittels histomorphometrischer Färbungen wurde eine erhöhte ALP-
Aktivität für das calcithaltige Material im Vergleich zu dem hydroxylapatithaltigen deutlich, was 
für eine verstärkte Osteoblastogenese in vivo spricht. Auch die TRAP-Färbung bestätigte die 
in vitro gesteigerte Osteoklastogenese für das calcithaltige Material. Insgesamt wies das cal-
cithaltige, nicht aber das hydroxylapatithaltige eine Knochenneubildung auf, was mittels 
ToF-SIMS festgestellt wurde. 
Die mit der vorliegenden Arbeit vorgenommene Materialentwicklung wurde ausgehend von 
strategischen Überlegungen zur regulatorischen Wirkung der Kationen Calcium und Strontium 
geplant. Die Eignung für die Anwendung in Frakturen des gesunden und des osteoporotischen 
Knochens wurde zunächst in in vitro-Versuchen ohne Zellen erwiesen und galt nach anschlie-
ßenden in vitro-Versuchen mit Zellen sogar als vielversprechend. Die Bestätigung erfolgte 
durch eine in vivo-Studie am krankheitsrelevanten Tiermodell. 
In zukünftigen Arbeiten sollte das Themenfeld der Granulat/Matrix-Konstrukte weiter unter-
sucht werden. Granulat/Matrix-Konstrukte, die Gegenstand der bisherigen Betrachtungen wa-
ren, waren stets so konstruiert, dass die Matrix aus unbehandeltem Kollagen bestand. Die 
Verwendung von gammabestrahltem Kollagen als organische Phase der Xerogelgranulate hat 
sich gegenüber dem unbehandelten Kollagen als gewinnbringend hinsichtlich der zellulären 
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Reaktionen auf Granulat/Matrix-Konstrukte erwiesen. Vielversprechend sind deshalb auch die 
Modifikation der Kollagenmatrix mittels Gammastrahlung sowie verschiedene Kombinationen 
aus unbehandeltem und gammabestrahltem Kollagen in den Xerogelgranulaten sowie der 
Matrix. 
Mit dem Ziel, für künftige in vivo-Studien eine allseitige Zugänglichkeit des Knochenersatzma-
terials für die umliegende Körperflüssigkeit zu gewährleisten, sollen dreidimensionale Scaf-
folds mit definierter Proben- sowie Porengeometrie geschaffen werden. Diese allseitige Zu-
gänglichkeit zielt nicht nur generell auf das Einwachsen von Zellen und auf die Vaskularisie-
rung ab, durch die Makroporosität werden auch innere Oberflächen geschaffen. Diese inneren 
Oberflächen sollen die granulatbedingte Strukturierung der Granulat/Matrix-Konstrukte aufwei-
sen, sodass enge Wechselwirkungen mit den Zellen stattfinden können. Ein geeignetes Ver-
fahren für die Herstellung derartiger makroporöser Scaffolds ist der 3D-Druck. In einer Mach-
barkeitsstudie wurden bereits Granulate der Fraktion <125 µm aus zweiphasigen Silikat/Kol-
lagen-Xerogelen erfolgreich mittels extrusionsbasiertem 3D-Druck verarbeitet. Als Matrix für 
diese geplotteten Granulat/Matrix-Konstrukte fungierte vorerst Alginat anstatt wie üblich Kol-
lagen, da es aufgrund seiner Viskoelastizität gut geeignet für den extrusionsbasierten 
3D-Druck ist. Die gleichmäßige Ablage der Paste zu Strängen und schließlich zu dreidimensi-
onalen Scaffolds mit definierter Makroporosität wurde erfolgreich gezeigt. Erstrebenswert ist 
für künftige Untersuchungen die Auswahl einer Matrix für die Xerogelgranulate, die sich sowohl 
zu einer plottbaren Paste verarbeiten lässt als auch positive Eigenschaften für die Adhärenz, 
Proliferation und Differenzierung von Zellen aufweist. Hierfür können Kollagen oder sein Deri-
vat Gelatine verwendet werden. 
Das Einbetten von Calcit oder Strontiumcarbonat in die Silikat/Kollagen-Xerogele zeigte so-
wohl in in vitro-Untersuchungen als auch in einer in vivo-Studie im Falle des calcithaltigen Ver-
bundwerkstoffs eine positive Wirkung auf Osteoblasten in vitro und die Knochenneubildung 
in vivo. Vielversprechend für die Defektheilung im osteoporotischen Knochen ist auch das Ein-
bringen und Freisetzen antiresoptiver oder osteoanaboler Substanzen aus dem Xerogel. Eine 
erfolgreiche Immobilisierung von mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogelmonolithen mit dem 
Proteasominhibitor Bortezomib sowie dessen Freisetzung wurde bereits in vitro gezeigt [219]. 
Die daraus gewonnenen Erkenntnisse sollen auf die Immobilisierung und Freisetzung der an-
tiresoptiven oder osteoanabolen Substanzen übertragen werden. Vielversprechende, neue 
Substanzen wie Antikörper gegen RANKL, gegen Sclerostin oder gegen Dickkopf-1 befinden 
sich derzeit in präklinischen und klinischen Studien. Da solche Substanzen sensitiv gegenüber 
Gammastrahlung sind, ist es nicht möglich, das Knochenersatzmaterial einer finalen Gammas-
terilisation zu unterziehen. Mit der Verwendung von gammabestrahltem Kollagen für die Her-
stellung der mehrphasigen Silikat/Kollagen-Xerogele wurde der Grundstein dafür gelegt, Pro-
bekörper steril fertigen zu können. Auf diese Weise können auch andere sensitive Substanzen 
wie beispielsweise antiinflammatorisch wirkende Zytokine in die Silikat/Kollagen-Verbund-
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A.1 Analyse der Zusammensetzung von Silikat/Kollagen-Xerogel-
monolithen mittels optischer Emissionsspektroskopie mit in-
duktiv gekoppeltem Plasma 
Enthaltene Mengen an Phosphor in Xerogelmonolithen, ermittelt via ICP-OES 






Alexa Fluor® 488 Phalloidin Invitrogen, USA 
7-Amino-4-methylcoumarin (AMC) Sigma-Aldrich, Deutschland 
Araldit Agar Scientific, Vereinigtes Königreich 




β-Glycerophosphat Sigma-Aldrich, Deutschland 
Biotase Biochrom, Deutschland 
Calcit Merck, Deutschland 
Dexamethason Sigma-Aldrich, Deutschland 
4’,6-Diamidino-2-phenylindol (DAPI) Invitrogen, USA 
Diethanolamin Sigma-Aldrich, Deutschland 
Dimethylsulfoxid (DMSO) Sigma-Aldrich, Deutschland 
Dinatrium-4-nitrophenylphosphat-Hexahydrat Sigma-Aldrich, Deutschland 
Dithiotreitol Molecular Probes, USA 
DNase Sigma-Aldrich, Deutschland 
Dulbecco’s Modified Eagle Medium (DMEM) Biochrom, Deutschland 
Elementstandards für ICP-EOS High-Purity Standards, USA 
Essigsäure Roth, Deutschland 
Ethanol, reinst Roth, Deutschland 
Ethylendiamintetraacetat (EDTA) Sigma-Aldrich, Deutschland 
Ethylenglycolmonomethylether Fluka, Deutschland 
Fluitest® CA CPC Analyticon, Deutschland 
Fluoraldehyde™ o-Phthaldialdehyde Reagent 
Solution (OPA) 
Thermo Fisher, Deutschland 
Formaldehyd VWR, Deutschland 
Fötales Kälberserum (FCS) Biochrom, Deutschland 
Glutamin Biochrom, Deutschland 
Hexamethyldisilazan Fluka, Deutschland 
Humanserum c.c.pro, Deutschland 
Hydroxylapatit InnoTERE, Deutschland 
Iodessigsäure-Natriumsalz Fluka, Deutschland 
Kalbsthymus-DNA Sigma-Aldrich, Deutschland 




Kollagenase A (Kollagenase aus Clostridium 
histolyticum) 
Sigma-Aldrich, Deutschland 
LDH Cytotoxicity Detection Kit Takara, Frankreich 
Leitsilber Plano, Deutschland 
Macrophage-colony stimulating factor (M-CSF) R&D Systems, Deutschland 
Magnesiumchlorid Sigma-Aldrich, Deutschland 
Monocyte Isolation Kit II Miltenyi Biotec, Deutschland 
Minimum Essential Medium Alpha Modification 
(Alpha-MEM) 
Biochrom, Deutschland 
Naphthol-ASBI-phosphat Sigma-Aldrich, Deutschland 
Natriumacetat Roth, Deutschland 
Natriumchlorid, NaCl Roth, Deutschland 
Natriumdihydrogenphosphat Roth, Deutschland 
Natriumhydroxid, NaOH Roth, Deutschland 
Natriumtartrat Fluka, Deutschland 
4-Nitrophenol Sigma-Aldrich, Deutschland 
4-Nitrophenylacetat Sigma-Aldrich, Deutschland 
Nonidet™ NP-40 Fluka, Deutschland 
NycoPrep™ 1.077 Progen, Deutschland 
Phosphate buffered saline (PBS) Biochrom, Deutschland 
Penicillin/Streptomycin Biochrom, Deutschland 
ProcartaPlex® Immunoassay Kit eBioscience, Deutschland 
2-Propanol VWR, Deutschland 
Propylenoxid Merck, Deutschland 
Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA Quantification 
Reagent 
Molecular Probes, USA 
Receptor activator of nuclear factor-kappa B lig-
and (RANKL) 
R&D Systems, Deutschland 
Rinderserumalbumin (BSA) Sigma-Aldrich, Deutschland 
Salzsäure, HCl Roth, Deutschland 
Salpetersäure, HNO3 Roth, Deutschland 
Strontiumcarbonat InnoTERE, Deutschland 
Strontiumphosphat Sigma-Aldrich, Deutschland 
Tetraethoxysilan (TEOS) Sigma-Aldrich, Deutschland 
Tartratresistente saure Phosphatase (TRAP) IDS, Vereinigtes Königreich 
Tris Roth, Deutschland 
TRIS Base Sigma-Aldrich, Deutschland 
Triton X-100 Sigma-Aldrich, Deutschland 
Tropokollagen, bovin GfN, Deutschland 
Trypsin/ETDA Biochrom, Deutschland 
A.3 Geräte 









Bedampfungsanlage SCD 050 Balzers 
Brutschrank Heracell Heraeus 
Digitalmikroskop VHX-6000 Keyence 
Eisbereiter RF0388A  Manitowoc 
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Gerät Spezifikation Hersteller 
Fluoreszenzmikroskop Axioscope 2 FS mot Zeiss 
Gefrierschrank Herafreeze, -80 °C 
Liebherr Comfort, -20 °C 
Heraeus 
Liebherr 
Homogenisator Precellyser 24-Dual Peqlab 
ICP-MS iCAP 6500 Duo View Thermo Fisher Scientific 
Klimaprüfschrank SH 221 Espec 
Kryo-Einfriergerät Mr. Frosty Nalgene 
Kühlschrank Liebherr Premium,  Liebherr 
Laminarflowbox Herasafe Heraeus 
Laser-Scanning-Modul LSM 510 META Zeiss 
Lichtmikroskop Axiovert 40CFL Zeiss 
Lyophilisationsanlage Loc-1m Alpha 1-4 







Magnetrührer MR Hei-End Heidolph 
Messschieber  VWR 
Multipipette Multipette E3x Eppendorf 
MultiPlex-Analysesystem Bio-Plex® 200 Bio-Rad 
pH-Meter pH 526 WTW 
Pipettierhilfe accu-jet Brand 
Rasterelektronenmikros-
kop 
ESEM XL 30 FEG 
DSM 982 Gemini 
Philips 
Zeiss 
Reinstwasseranlage Arium 611VF Sartorius 
Schüttler Titramax 100 Heidolph 
Schwingmühle MM 400 Retsch 
ToF-SIMS ToF.SIMS 5-100 IONTOF 
Transmissionsel-
ektronenmikroskop 
Tecnai F30 Philips 
Ultramikrotom EM Trim Leica Microsystems 
Ultraschallbad USR 18 Qualilab Merck Eurolab 
UV/Vis-Spektrometer Infinite Pro Tecan 
Vibrationssiebmaschine AS 200 Retsch 
Vortexmischer Vortex-Genie 2 Scientific Industries 
Wärmeschrank BD 105 WTB Binder 
Wasserbad Typ 1083 GFL 
Zellzähler Scepter 2.0 Handheld Automated Merck Millipore 
Zentrifuge Megafuge 1.0R 





Aluminium-Probenteller Plano, Deutschland 
Aspirationspipetten Sarstedt, Deutschland 
Combitips für Multipipette Eppendorf, Deutschland 
Dialyseschlauch (MWCO 150 kDa) Roth, Deutschland 
Frischhaltefolie Toppits, Deutschland 
Kohlenstoffpads Plano, Deutschland 
Kupfernetze Plano, Deutschland 
Kryoröhrchen TPP, Schweiz 




MACS-Trennsäulen Miltenyi Biotec, Deutschland 
Mikrotiterplatten Sarstedt, Deutschland 
Thermo Fisher Scientific, Deutschland 
Pasteurpipetten VWR Deutschland 
Pipetten Eppendorf, Deutschland 
Pipettenspitzen Sarstedt, Deutschland 
Pinzetten Dumont, Schweiz 
Probengefäße für Xerogelherstellung Roth, Deutschland 
Reagiergefäße Sarstedt, Deutschland 
Sensoren für Scepter (40 µm, 60 µm) Merck Millipore 
Serologische Pipetten Sarstedt, Deutschland 
Sterilfilter (0,2 µm) Sarstedt, Deutschland 
Transwell-Einsätze Sarstedt, Deutschland 






Thermo Fisher Scientific, Deutschland 
Zentrifugenröhrchen Sarstedt, Deutschland 
 
 
